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შ ე ს ა ვ ა ლ ი  
საკითხის აქტუალობა 
 
გულ-სისხლძარღვთა დაავადებები მსოფლიოს ყველა ქვეყნის ჯანდაცვის ერთ-
ერთი უმნიშვნელოვანესი პრობლემაა. მიუხედავად იმისა რომ დღეისათვის 
მოწოდებულია ამ ნოზოლოგიების სამკურნალოდ სხვადასხვა მედიკამენტოზური და 
არამედიკამენტოზური მკურნალობის მეთოდები კვლავ მაღალია მათ მიერ გამოწვეული 
სიკვდილობა და ინვალიდიზაცია [1, 3, 5].  
ყოველივე ამის გამო დღის წესრიგში დადგა გულ-სისხლძარღვთა დაავადების 
სამკურნალოდ პრინციპულად ახალი მიდგომების ძიების საკითხი. აქტუალური გახდა 
ამ სისტემის ტერმინალურ ნაწილში (კაპილარებში) მიმდინარე პროცესების უკეთ 
შესწავლა [3, 4]. 
სისხლის მიმოქცევის სისტემის ტერმინალური ნაწილი, ანუ 
მიკროსისხლძარღვები ნაკლებად არის შესწავლილი. ამის მიზეზად ის გვევლინება, რომ 
ასეთი კალიბრის სისხლძარღვების მცირე ზომები, საშუალებას არ აძლევს მკვლევარებს 
ღრმად ჩაწვდნენ მათში მიმდინარე პროცესებს. მიკროსისხლძარღვების მცირე 
ზომებიდან გამომდინარე მათი ექსპერიმენტული შესწავლა ძალიან გართულებულია და 
სისხლის მიმოქცევის ტერმინალური ნაწილის შესასწავლად ძირითადად მათემატიკური 
მოდელირების მეთოდებს იყენებენ. კაპილარულ სისტემაში მიმდინარე პროცესების 
არღწერის მიზნით შექმნილმა მოდელებმა მკვლევარები დიდ წარმატებამდე ვერ 
მიიყვანა [9, 26]. ხშირად მოდელის მიერ განსაზღვრული  და ექსპერიმენტით მიღებული 
მონაცემები ერთმანეთისაგან საგრძნობლად განსხვავდება.   ყოველივე ზემოთქმულიდან 
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გამომდინარე ახალი მოდელის შექმნის მცდელობა, რომელშიც განსხვავებული 
მიდგომები იქნება გამოყენებული, დიდ ინტერესს იძენს. 
დღეისათვის არსებული ცოდნა, კაპილარულ სისტემაში წყლის ფილტრაცია 
რეაბსორბციის შესახებ, დამყარებულია სტარლინგის მოსაზრებაზე იმის შესახებ, რომ 
კაპილარულ სისტემაში წყლის ფილტრაცია-რეაბსორბციის პროცესებს მართავს 
უჯრედშორის სივრცესა და კაპილარის სანათურში ოსმოსური და ჰიდროსტატიკური 
წნევათა თანაფარდობა. სტარლინგის მოდელში ჩათვლილია, რომ ოსმოსური წნევის 
განმაპირობებელი ცილის კონცენტრაცია უჯრედშორის სივრცეში ყველგან ერთნაირია. 
დღეისათვის კი ცნობილია, რომ ცილის კონცენტრაციები კაპილარის არტერიულ და 
ვენურ ბოლოში მნიშვნელოვნად განსხვავებულია [7, 26]. 
ნაშრომის მიზანს შეადგენს, კაპილარულ სისტემაში  წყლის ფილტრაცია-
რეაბსორბციის პროცესის მათემატიკური მოდელების შექმნა, რომლებშიც სტარლინგის 
მოდელისაგან განსხვავებული მიდგომები იქნება გათვალისწინებული, მართვის 
თეორიაში კარგად ცნობილი მდგომარეობის სივრცის მეთოდისა და კომპარტმენტული 
მოდელირების გამოყენებით [2].  
 აღნიშნული მოდელები მკვლევარებს საშუალებას მისცემს, დააკვირდნენ 
ტერმინალურ სისტემაში წყლის ფილტრაცია-რეაბსორბციის პროცესს სხვადასხვა 
პირობებში. (ჰიპერვოლემია, ჰიპერთერმია, გაუწყლოვნება, ჰიპოალბუნემია, გულის 
უკმარისობა, ატმოსფერული წნევის ცვლილება, და სხვ.). მოდელების საშუალებით 
შესაძლებელია დავაკვირდეთ კაპილარულ სისტემაში წყლის ცვლის პროცესებს 
გარკვეული სამკურნალო საშუალებების შეყვანისას, მათი ეფექტის გარკვეული 
პროგნოზირებით.  
კვლევის მიზანი 
     წინამდებარე ნაშრომის მიზანს წარმოადგენს სტარლინგის ჰიპოთეზაზე და 
პრინციპულად ახალ კონცეფციაზე დაფუძნებით, ადამიანის კაპილარულ სისტემაში 
მიმდინარე წყლის ფილტრაცია-რეაბსორბციის პროცესების მათემატიკური 
მოდელების შედგენა  და მათი მართვის ალგორითმების შესწავლა. მოდელების მიერ 
განსაზღვრული, ფიზიოლოგიური პარამეტრების შეფასება სხვადასხვა საწყისი 
პირობების შემთხვევაში. 
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კვლევის ამოცანები 
 
ზემოთ აღნიშნული მიზნის მისაღწევად ჩვენ მიერ დასახული იქნა შემდეგი 
ამოცანები: 
 წყლის ფილტრაცია რეაბსორბციის სამკომპარტმენტიანი მოდელის შედგენა, 
რომელიც დაფუძნებულია სტარლინგის ჰიპოთეზაზე და გამოყენებულია 
განსხვავებული მიდგომები. 
 წყლის ფილტრაცია რეაბსორბციის ოთხკომპარტმენტიანი მოდელის შედგენა, 
რომელშიც სტარლინგის მოდელისაგან პრინციპულად განსხვავებული 
მიდგომებია გამოყენებული. 
 შედგენილი მოდელების ადექვატურობის შესწავლა ფიზიოლოგიურ პირობებში 
 მოდელების ადექვატურობის შესწავლა გულის უკმარისობის პირობებში, აგრეთვე 
გულის უკმარისობის სამკურნალოდ გარკვეული მედიკამენტოზური 
საშუალებების გამოყენებისას. 
 მოდელების ადექვატურობის შესწავლა არტერიული ჰიპერტენზიის პირობებში 
 მოდელების ადექვატურობის შესწავლა გაუწყლოვნების პირობებში. 
 
მეცნიერული სიახლე 
 სტარლინგის ჰიპოთეზის საფუძველზე, შედგენილია კაპილარულ სისტემაში 
წყლის ფილტრაცია-რეაბსორბციის მათემატიკური მოდელი 
(სამკომპარტმენტიანი მოდელი), რომელშიც გამოყენებულია გარკვეული 
განსხვავებული მიდგომები. შესწავლილია მისი ადექვატურობა და მართვის 
ალგორითმები. 
 
 სტარლინგის ჰიპოთეზისაგან პრინციპულად განსხვავებულ კონცეფციაზე 
დაფუძნებით, შედგენილია კაპილარულ სისტემაში წყლის ფილტრაცია-
რეაბსორბციის მათემატიკური მოდელი, (ოთხკომპარტმენტიანი მოდელი), 
შესწავლილია მისი ადექვატურობა და მართვის ალგორითმები. 
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 დადგენილია, რომ შედგენილი მოდელების საშუალებით შესაძლებელია წყლის 
ფილტრაცია-რეაბსორბციის ადექვატური მათემატიკური მოდელირება 
სხვადასხვა პირობებში და აგრეთვე თერაპიული ღონისძიებების ეფექტურობის 
გარკვეული პროგნოზირება. შესწავლილია და დასაბუთებულია შექმნილი 
მოდელების საშუალებით პროგნოზირების მეთოდოლოგიური საფუძვლები. 
 
ნაშრომის პრაქტიკული მნიშვნელობა 
ნაშრომის პრაქტიკულ ღირებულებას წარმოადგენს ის რომ შედგენილია წყლის 
ფილტრაცია-რეაბსორბციის მათემატიკური მოდელები, რომლებშიც აქამდე არსებული 
მოდელებისაგან განსხვავებული მიდგომებია გამოყენებული. აღსანიშნავია ის ფაქტი 
რომ, მოდელებში გათვალისწინებულია სწორედ ის პარამეტრები, რომელთა მართვა 
ორგანიზმში,  შესაძლებელია მკვლევარის მიერ გარედან, სხვადასხვა სამკურნალო 
ჩარევებით.  
აღნიშნული მოდელები მკვლევარებს საშუალებას მისცემს, დააკვირდნენ 
ტერმინალურ სისტემაში წყლის ფილტრაცია-რეაბსორბციის პროცესს სხვადასხვა 
ფიზიოლოგიური და პათოლოგიური მდგომარეობისას (ჰიპერვოლემია, ჰიპერთერმია, 
გაუწყლოვნება, ჰიპოალბუნემია, გულის უკმარისობა, ატმოსფერული წნევის ცვლილება, 
სამკურნალო საშუალებების შეყვანა და სხვ.). განსაზღვრონ შეშუპებისა და 
გაუწყლოვნების ჩამოყალიბების პირობები.  
მოდელის გამოყენება შესაძლებელია სმედიცინო პრაქტიკაში და მედიკო-
ბიოლოგიურ კვლევებში გარკვეული მედიკამენტოზური საშუალების ორგანიზმში 
შეყვანისას (ცილოვანი პრეპარატები, შარდმდენები და სხვ), კაპილარულ სისტემაში მათ 
მიერ გამოწვეული დოზადამოკიდებული ეფექტების პროგნოზირებისათვის, რაც 
განსაკუთრებით დიდ ინტერესს იძენს გულის ქრონიკული უკმარისობით შეპყრობილი 
პაციენტების მკურნალობისას. 
კვლევის მეთოდები 
 
კაპილარულ სისტემაში წყლის ფილტრაცია-რეაბსორბციის მოდელები შედგენილია 
მართვის თეორიაში კარგად ცნობილი მდგომარეობის სივრცის მეთოდისა და 
კომპარტმენტული მოდელირების გამოყენებით. მოდელების კომპიუტერული ვერსიები 
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შედგენილია კომპიუტერულ პროგრამა Matlab-is (simulink 4) გარემოში. მოდელების 
მდგრადობა, დაკვირვებადობა და მართვადობა შესწავლილია matlab 6.5 გარემოში. 
 
თ ა ვ ი  I  
ლიტერატურის მიმოხილვა 
 
მიკროსისხლძარღვების სისტემა რთული აგებულებით ხასიათდება. 
მნიშვნელოვანია ის ფაქტი, რომ ბოლომდე გაშიფრული არ არის არა მარტო მათში 
მომდინარე პროცესები და მათი მექანიზმები, არამედ მათი აგებულების გარკვეული 
დეტალებიც. აღსანიშნავია ის გარემოებაც, რომ კაპილარული სისტემის აგებულება ერთი 
და იგივე ქსოვილის სხვადასხვა უბანში მნიშვნელოვანი განსხვავებებით ხასიათდება [9, 
26].  
ყოველივე ზემოთქმულიდან გამომდინარე მიკროსისხლძარღვების სისტემის 
ადექვატური მათემატიკური მოდელის შედგენა რთულ პრობლემას წარმოადგენს. 
კაპილარული სისტემის აგებულების მრავალფეროვნებით, შესაძლებელია ნაწილობრივ 
აიხსნას ის ფაქტი, რომ სხვადასხვა მკვლევარის მიერ შედგენილი მათემატიკური 
მოდელის მიერ განსაზღვრული და ცდით დადგენილი მონაცემები მნიშვნელოვანი 
განსხვავებებით ხასიათდება [8, 26]. 
მიკროსისხლძარღვების შესწავლა ექსპერიმენტალური მეთოდებით ძალიან 
რთულია. კაპილარების მცირე ზომები მკვლევარებს საშუალებას არ აძლევს ღრმად 
ჩაწვდნენ მათში მიმიდინარე პროცესებს [1, 9].  
იმისათვის, რომ მიეღოთ წარმოდგენა კაპილარებში, არტერიოლებში და შემკრებ 
ვენულებში წნევის ციფრების შესახებ, ჩატარებული იყო უამრავი ცდა სხვადასხვა 
დიამეტრის სისხლძარღვებისათვის. მიღებული შედეგები მნიშვნელოვნად განსხვავდება 
ერთმანეთისაგან. ეს შეიძლება სხვადასხვა მიზეზით იყოს განპირობებული. 
მიკროსისხლძარღვებში სისხლის მოძრაობის მახასითებლების პირდაპირი გაზომვა 
ძალიან ძნელია არა მხოლოდ იმის გამო, რომ შესასწავლი სისხლძარღვების ზომები 
ძალიან მცირეა. ეს სისხლძარღვები ძალზედ მგრძნობიარენი არიან მექანიკური 
გაღიზიანების მიმართ და ამიტომ ნებისმიერი ქირურგიული პროცედურები, (მათში 
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ნემსების შეყვანა წნევის გასაზომად, მიკროსკოპის მაგიდაზე ქსოვილების ფიქსაცია) 
არტეფაქტების შესაძლო მიზეზად გვევლინება. ასეთი სირთულეები აიძულებს 
მკვლევარებს იმის მაგივრად, რომ საქმე გვქონდეს ფიზიოლოგიურ ობიექტებთან, 
მიმართონ მიკროსისხლძარღვების სისტემის მათემატიკურ მოდელირებას [1, 7]. 
აღსანიშნავია ისიც, რომ წნევა მიკროსისხლძარღვებში განუწყვეტლივ და 
მნიშვნელოვნად იცვლება. მათში სისხლის მოძრაობაზე დაკვირვებისას ყველაზე მეტად 
გვაოცებს ის, რომ დროის ნებისმიერ მომენტში სისხლძარღვების 1/4-ში სისხლის ნაკადი 
ან შეჩერებულია ან შენელებული. 
მიკროსისხლძარღვების გამოკვლევებმა გვიჩვენა, რომ ერთნაირი ზომის 
სისხლძარღვებში წნევა ჩვეულებრივ განსხავებულია. ამასთან განსხვავება შეიძლება 
(0,26-0,33)•104•M-2 (20-25 მმ. ვწყ.სვ.ს)_ს აღწევდეს. ასეთი განსხვავება ხანმოკლე წნევის 
ბიძგების შედეგს არ წარმოადგენს და დაახლოებით 2-3 წთ-ის განმავლობაში 
უცვლელია. წნევის მნიშვნელობათა დიაპაზონი მსხვილ არტერიოლებში უფრო 
ფართოა, მაგრამ წნევის ყველაზე დიდი ვარდნა პრეკაპილარებზე მოდის (მთელი წნევის 
ვარდნის 70%-ს შეადგენს) [26]. 
ჩატარებულ იქნა ექსპერიმენტი, რომლის დროსაც მიკროსისხლძარღვების წნევას 
იკვლევდნენ მაღალი და დაბალი არტერიული წნევისას. გამოვლინდა, რომ საკვლევ 
ცხოველებს ჰიპერტენზიით, აღენიშნებოდათ პრეკაპილარებში და წვრილ 
არტერიოლებში წნევის უფრო დიდი ვარდნა, ვიდრე ნორმალური არტერიული წნევისას, 
ჰიპოტენზიით კი ნაკლები. აღნიშნული ცხადყოფს, რომ ცენტრალური არტერიული 
წნევის ცვლილება კაპილარების წნევაზე უმნიშვნელოდ მოქმედებს და მათში წნევა 
ადგილობრივ ფაქტორებზეა დამოკიდებული [8, 26]. 
კაპილარებში გამოვლინდა წნევის ცვლილების 3 პერიოდი. I პერიოდი გულის 
შეკუმშვის ციკლს ემთხვევა. მისი ამპლიტუდა დაახლოებით (1-2) მმ.ვწყ.სვ.ს-ა. 
პრეკაპილარული სფინქტერის მოდუნებისას ის დაახლოებით ორჯერ იზრდება. II ტიპის 
წნევის ცვლილება არარეგულარულია და 10-15 წმ-ს გრძელდება. მისი ამპლიტუდა (3-5) 
მმ.ვწყ.სვ.ს-ს აღწევს. III პერიოდის ამპლიტუდა 10მმ.ვწყ.სვ.ს-ს აღწევს და 5-8წთ 
გრძელდება, რის შემდეგაც წნევა 2-3წთ-ის განმავლობაში საწყისს უბრუნდება. 
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მათემატიკური მოდელების შექმნის მცდელობამ, რომლებიც განსაზღვრავენ 
მიკროსისხლძარღვებში წნევის განაწილებას, მეცნიერები დიდი წარმატებისაკენ ვერ 
მიიყვანა. ეს ალბათ ორ ძირითად მიზეზთანაა დაკავშირებული. უპირველეს ყოვლისა 
ძნელია მოდელის მიერ განსაზღვრულ და ცდისას გაზომილ წნევის მნიშვნელობებს 
შორის შესაბამისობის დადგენა, რადგანაც უკანასკნელში წნევა მნიშვნელოვანი 
ცვლილებებით ხასიათდება. მეორე მიზეზი ალბათ ის გახლავთ, რომ ყველა მოდელში 
სისხლი განიხილება როგორც ერთგვაროვანი ნიუტონის სითხე და დინების პირობები 
პაუზელის. ამ დაშვებების მიღებით შექმნილი მოდელების მიხედვით წნევის 
მნიშვნელოვანი ვარდნა არა არტერიოლებში არამედ კაპილარებში უნდა ხდებოდეს, რაც 
წინააღმდეგობაში მოდის ექსპერიმენტით მიღებულ მონაცემებთან. თეორიის 
არასრულფასოვნება ალბათ სისხლის ბლანტი თვისებების იგნორირებაა, რომელიც თავს 
იჩენს მიკროსისხლძარღვებში.  
პრაქტიკაში წნევას სისხლძარღვს შიგნით ზომავენ ატმოსფერულ წნევასთან 
მიმართებაში. შესაბამისად თვლიან, რომ წნევა სისხლძარღვს გარეთ ანუ უჯრედშორის 
სივრცეში ატმოსფერული წნევის ტოლია. უჯრედშორის სივრცეში წნევის გასაზომად 
გამოყენებული იყო სხვადასხვა მეთოდი და მიაჩნდათ, რომ ეს წნევა ატმოსფერულს 
უტოლდება, შემდეგ დაადგინეს რომ წნევა უჯრედშორის სივრცეში ატმოსფერულზე 
ნაკლებია და იმყოფება 0 დან -10მმ.ვწყ.სვ.ს.-ის ფარგლებში, მაგრამ გაზომვის 
თანამედროვე მეთოდების გამოყენებით დადგინდა რომ წნევა უჯრედშორის სივრცეში 
0_3 მმ.ვწყ.სვ.-ა,.    
შემუშავებული იქნა უჯრედშორის სივრცეში წნევის გაზომვის ორი ძირითადი 
მეთოდი. მიზანშეწონილია მათი მოკლე აღწერა, რომ შეგვექმნას წარმოდგენა ასეთი 
ექსპერიმენტების შედეგების ინტერპრეტაციის სირთულეებზე. 
პირველი მეთოდი შემდგომში მდგომარეობს: კანქვეშ შეაქვთ ფორებიანი 
მატერიალისაგან დამზადებული პატარა კაფსულა (დიამეტრით 1სმ) და ტოვებენ მას 
ქსოვილში დაახლოებით სამი კვირის განმავლობაში. ამ პერიოდში კაფსულის ზედაპირი 
იფარება შემაერთებელი ქსოვილით, შიდა სივრცე კი ამოივსება სითხით. შემდეგ 
კაფსულის ცენტრში შეაქვთ ნემსი და მისი საშუალებით ზომავენ სითხის წნევას. 
როგორც წესი ის უარყოფითია. 
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ეს მეთოდი ეფუძვნება მოსაზრებას იმის შესახებ, რომ გაზომვის მომენტისათვის 
კაფსულის შიგთავსსა და მის შემომსაზღვრელ უჯრედშორის სივრცეს შორის მყარდება 
წონასწორობა და სითხის ოსმოსური წნევა უჯრედშორისი სივრცის ოსმოსური წნევის 
ტოლი ხდება. თუ ეს ასეა მაშინ ჰიდროსტატიული წნევა კაფსულაში და მის გარეთ 
ერთნაირი უნდა იყოს, მაგრამ კაფსულაში არსებული სითხის შემადგენლობა და 
სტრუქტურა და უჯრედშორისი სივრცის სტრუქტურა განსხვავებულია, ე.ი. მოსაზრება 
ოსმოსურ წნევათა ტოლობის შესახებ სადაოა. 
მეორე მეთოდით წნევის გასაზომად უჯრედშორის სივრცეში შეაქვთ დახვეული 
ბამბა. ბამბას ისე ათავსებენ პოლიეთილენის მილში, რომ მისი დაახლოებით 1 სმ 
გამოდიოდეს მილის სანათურიდან. მეორე ბოლოს აერთებენ წნევის განმსაზღვრელ 
მოწყობილობასთან. მილს ავსებენ NaCl იზოტონური ხსნარით. მილი შეაქვთ ქსოვილში, 
ვარაუდობენ რომ ბამბის ბოჭკოები წვრილი არხების საშუალებით უზრუნველყოფენ 
ჰიდროსტატიულ კავშირს მილსა და უჯრედშორის სივრცეს შორის. ერთი საათის 
შემდეგ გასაზომი წნევა ასე თუ ისე სტაბილური ხდება. მიაჩნიათ, რომ ეს წნევა 
უჯრედშორისი სივრცის წნევას შეესაბამება. ამ მეთოდით გაზომილი წნევაც 
უარყოფითია. 
არსებობს მოსაზრება იმის შესახებ, რომ უჯრედშორის სივრცეში წნევის 
გასაზომად დღეისათვის მოწოდებული მეთოდები სინამდვილეში ზომავენ არა 
ჰიდროსტატიულ, არამედ ოსმოსურ წნევას. ჰიდროსტატიული წნევის გასაზომად 
აუცილებელია ზონდის გამოყენება, რომელიც შევსებული იქნება სითხით, რომელსაც 
გააჩნია ისეთივე კოლოიდურ-ოსმოსური წნევა, როგორითაც ხასიათდება ქსოვილოვანი 
ზოლი, ამასთან ერთად ასეთი ზონდის ზომები ნაკლები უნდა იყოს ქსოვილებში 
სითხით შევსებული სივრცის მოცულობაზე.  
ამგვარად უჯრედშორისი სივრცის წნევის გაზომვის დღეისათვის არსებული 
მეთოდებს გააჩნია გარკვეული ხარვეზები, მაგრამ დაკვირვებათა უმრავლესობა 
მოწმობს, რომ წნევა უჯრედშორის სივრცეში ატმოსფერულზე დაბალია [55]. 
ლიმფურ კაპილარებში წნევის გაზომვით დადგენილ იქნა, რომ მათში წნევა 
ატმოსფერულზე მეტია. რადგანაც ასეთი კაპილარების ენდოთელიალური უჯრედები არ 
ქმნიან უწყვეტ ფენას და შესაბამისად ისინი გარემოსთან ჰიდროსტატიურად 
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თავისუფლად არიან დაკავშირებულები. მიაჩნდათ რომ მათი წნევა უჯრედშორისი 
სივრცის წნევის ტოლია. მაგრამ დღეისათვის დადგენილია, რომ ლიმფური კაპილარების 
წყვეტილი ეპითელიუმის უჯრედები ურთიერთგადაფარვით ხასიათდებიან  და 
ჰიდროსტატიური უწყვეტობა ამ კაპილარებსა და უჯრედშორის სივრცეს შორის 
მხოლოდ მაშინ ჩნდება, როდესაც ეს სივრცე შემკუმშავი ძალების ზემოქმედების ქვეშ 
მოექცევა (მაგ: კუნთების შეკუმშვა). ასეთ შემთხვევაში ქსოვილების ჰიდროსტატიული 
წნევა ატმოსფერულზე მეტი ხდება და აჭარბებს ლიმფურ კაპილარებში წნევის 
მნიშვნელობას. მიაჩნიათ, რომ დამაფიქსირებელი ძაფები ასეთ პირობებში აღებენ 
ლიმფურ კაპილარებს და ხელს უწყობენ ქსოვილებიდან სითხის გამოტანას.  
წნევა მიკროცირკულაციის სისტემაში, დროის ნებისმიერ მომენტში,  
მნიშვნელოვანი ცვალებადობით ხასიათდება. ექსპერიმენტების ჩატარების 
სირთულეების გამო მისი მნიშვნელობისა და ცვალებადობის შესახებ დღეისათვის 
მკაფიო წარმოდგენა არ არსებობს. ექსპერიმენტალური კვლევის ახალი მეთოდების 
დანერგვისა და მათი სრულყოფის მიუხედავად მიკროსისხლძარღვებში წნევის 
განსაზღვრის ძირითად მეთოდს მათემატიკური მოდელირება წარმოადგენს. 
აღსანიშნავია ისიც, რომ დღეისათვის შექმნილი მოდელები საჭირო სიზუსტით ვერ 
განსაზღვრავს მიკრეოსისხლძარღვებში წნევის ციფრებს. ყოველივე აქედან გამომდინარე 
აუცილებელია სისხლის მიმოქცევის ტერმინსლური ნაწილის მოდელირებისას  ახალი 
მიდგომების ძიება.  
ასევე სირთულეებთანაა დაკავშირებული კაპილარულ სისტემაში წყლისა და 
ნივთიერებათა ცვლის პროცესების შესწავლა.   დიდი ხნის მანძილზე მიაჩნდათ, რომ 
სისხლსა და ქსოვილებს შორის ნივთიერებათა ცვლა მხოლოდ კაპილარების დონეზე 
ხდება. დღეისათვის ცნობილია, რომ უმრავლეს მიკროსისხლძარღვების სისტემაში ეს 
პროცესი პოსტკაპილარულ ვენულებშიც მიმდინარეობს.  
არჩევენ ნივთიერებათა გადატანის ორ ძირითად მექანიზმს: სითხესთან ერთად 
გადაადგილება ჰიდროსტატიური წნევის გრადიენტის ზემოქმედებით (კონვექტიური 
გადატანა) და ტრანსკაპილარული დიფუზური გადატანა, რაც სისხლძარღვის კედლის 
სხვადასხვა მხარეს ამ მოლეკულების განსხვავებული კონცენტრაციითაა 
განპირობებული. 
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დიდი ხანია ცნობილია, რომ წყალი და მასში ხსნადი ნივთიერებები გადიან 
კაპილარების კედელს მიღმა ვიწრო ფორების გავლით. ზემოთ ავღნიშნეთ, რომ 
ენდოთელიალურ უჯრედებს შორის არსებობს ვიწრო ნაპრალები, რომელთა სიგანე 
დაახლოებით 15-20 ნმ-ა. აღსანიშნავია, რომ სხვადასხვა ქსოვილის კაპილარებში ასეთი 
ნაპრალების ზომები მნიშვნელოვნად განსხვავდება [135]. 
კაპილარები სარკმლისებური ენდოთელიუმით შესაძლოა უზრუნველყოფენ 
ეფექტურ დიფუზიას მრგვალი სარკმლებიდან. კაპილარები წყვეტილი ენდოთელიუმით 
კი ნივთიერების გადატანას საერთოდ ძალიან მცირე წინააღმდეგობას უწევენ. 
მიაჩნიათ, რომ წყლისა და მცირე ზომის წყალში ხსნადი მოლეკულების 
ფილტრაცია სწორედ უჯრედშორისი ნაპრალების საშუალებით ხორციელდება [135]. 
კაპილარის კედელში ცუდად, მაგრამ მაინც გადის ზოგიერთი 
მაღალმოლეკულური ნივთიერება: მაგ: ალბუმინი. 
მთელი რიგი ცხიმში უხსნადი მოლეკულებისათვის განსაზღვრულია ჩონჩხის 
კუნთების კაპილარების გამავლობის კოეფიციენტი. გამოკვლევებმა აჩვენა, რომ 
მოლეკულური მასისა და რადიუსის გაზრდასთან ერთად გამავლობა მნიშვნელოვნად 
მცირდება. 
სისხლძარღვის კედლის გამავლობის გასაზომად შემუშავებულია რამოდენიმე 
მეთოდი. ყოველი მათგანი დაკავშირებულია ექსპერიმენტალურ და გაანგარიშების 
სირთულეებთან. ერთიდაიმავე ნივთიერების მოლეკულის გამავლობა, ერთიდაიმავე 
ქსოვილში, გაანგარიშებული გაზომვის სხვადასხვა მეთოდებით_საგრძნობლად 
განსხვავებულია. შესაძლოა ეს განსხვავება ამ ქსოვილების სისხლძარღვების ამომფენი 
ენდოთელური უჯრედების განსხვავებული თვისებებით იყოს განპირობებული, მაგრამ 
უდავოა, გაზომვის მეთოდების ნაკლის როლიც. 
იმისათვის რომ განისაზღვროს სისხლძარღვის გამავლობა, აუცილებელია არა 
მარტო სითხის მთლიანი რაოდენობის განსაზღვრა, რომელიც სისხლიდან ქსოვილში 
გადადის, არამედ სისხლძარღვის კედლის ორივე მხარეს ნივთიერების კონცენტრაციაც. 
რადგანაც ნივთიერების გადატანა სისხლიდან ქსოვილში და სისხლის დინება 
კაპილარში ერთდროულად ხდება, კონცენტრაციის სხვაობა კაპილარის კედლის 
სხვადასხვა მხარეს და მის მიღმა გამავალი სითხის რაოდენობა, იცვლება კაპილარის 
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გაყოლებაზე. კაპილარის ყოველ წერტილში ამ სიდიდეების გაზომვა შეუძლებელია, 
ამიტომ გვიხდება მთელი სისხლძარღვის სიგრძეზე გასაშუალოებული კონცენტრაციის 
შეფასება. თავის მხრივ შესაბამისი საშუალო სიდიდის შერჩევა მოდელის სირთულეზეა 
დამოკიდებული, რომელიც სისხლსა და ქსოვილებს შორის მიმოცვლის პროცესებს 
აღწერს. 
აუცილებლია ყურადღების გამახვილება იმაზე, რომ სხვადასხვა პირობებში 
ნივთიერების გადატანის პროცესზე გავლენას ახდენს დინების სიჩქარე.  
განვიხილოთ შემთხვევა, როდესაც სისხლიდან ქსოვილში დიფუნდირებადი 
მოლეკულები შეჰყავთ არტერიულ სისხლში, რომელიც მიდის კაპილართან. კაპილარში 
გადაადგილებისას ამ მოლეკულა-ნიშნების კონცენტრაცია თანდათანობით შემცირდება. 
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თუ სისხლძარღვის კედლის გამავლობა ამ მოლეკულებისათვის მაღალია და 
მისი უნარი შეაკავოს ეს მოლეკულები მცირეა, მაშინ კონცენტრაცია თავიდან სწრაფად 
დაეცემა, შემდეგ კი წონასწორობის მიღწევისას კაპილარის გასწვრივ არ შეიცვლება. (I 
მრუდი). II მრუდი ასახავს შემთხვევას, როდესაც სისხლში და ქსოვილებში 
მოლეკულებს კონცენტრაციებს შორის წონასწორობა კაპილარის ბოლოს მყარდება, III 
ასახავს შემთხვევას, როდესაც კაპილარის სიგრძე ძალიან მცირეა იმისათვის, რომ ასეთი 
წონასწორობა დამყარდეს. რადგანაც სისხლში მოლეკულა-ნიშნების შემცირების სიჩქარე, 
კაპილარის არტერიულ და ვენურ ბოლოში ამ მოლეკულების კონცენტრაციის სხვაობის 
(ca-cv), სისხლის დანახარჯზე ნამრავლის ტოლია. I და II შემთხვევაში კაპილარებიდან 
ქსოვილში გადასული მოლეკულბის რაოდენობა ერთნაირია და მეტია ვიდრე III_ში. 
თუ შევამცირებთ სისხლის დინებას, I და II შემთხვევაში სისხლიდან ქსოვილში 
მოლეკულების გადასვლის სიჩქარე შემცირდება დინების შემცირების 
პირდაპირპროპორციულად. ეს სიჩქარე შემცირდება III შემთხვევაშიც, მაგრამ 
საგრძნობლად ნაკლები ხარისხით, რადგანაც კაპილარში სისხლის ყოფნის დროის 
გაზრდა_შესაბამისად დროის გაზრდა, რომლის განმავლობაშიც მოლეკულებს 
სისხლიდან ქსოვილში გადასვლა შეუძლიათ, იწვევს მოლეკულების არტერიულ ვენური 
კონცენტრაციის სხვაობის გაზრდას.  
დინების გაზრდა იწვევს მოლეკულების გადასვლის სიჩქარის გაზრდას სამივე 
შემთხვევაში, მაგრამ ყველაზე მეტად ეს აისახება I შემთხვევაში, ყველაზე ნაკლებად 
III_ში. 
ნივთიერების სისხლიდან ქსოვილში გადასვლის სიჩქარის დინებაზე 
დამოკიდებულების ასეთმა განსხვავებებმა დინებით შეზღუდული და დიფუზიით 
შეზღუდული  ნივთიერებათა გადატანის მცნებებამდე მივყავართ. I და II შემთხვევაში 
გადატანის გაზრდა მხოლოდ დინების გაზრდითაა შესაძლებელი მათ დინებით 
შეზღუდულებს უწოდებენ. III შემთხვევაში დიფუზური წონასწორობა ვერ მიიღწევა და 
ასეთ შემთხვევას დიფუზიით შეზღუდულს უწოდებენ.  
გამავლობის შესწავლისას აუცილებელია გაზომვების ჩატარება დინების 
სხვადასხვა მნიშვნელობისას, რადგანაც დავრწმუნდეთ, რომ შესასწავლი ხსნადი 
ნივთიერების გადასვლა ქსოვილებში, არ არის დინებით შეზღუდული. I და II 
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შემთხვევებში არტერიულ_ვენოზური კონცენტრაციის სხვაობა ერთნაირია. აქედან 
გამომდინარე გამავლობის გამოთვლისას სისხლძარღვის ბოლოებს შორის 
კონცენტარციის სხვაობის გამოყენებით, ორივე შემთხვევაძში მივიღებთ გამავლობის 
ერთნაირ მნიშვნელობებს. ამასთან ნათელია, რომ I შემთხვევაში გამავლობა მეტია 
ვიდრე II-ში [26]. 
   გაურკვევლობებმა, რომლებიც დაკავშირებული იყო ნივთიერებათა გადატანის 
დინებით შეზღუდვასთან, გამოიწვია ის, რომ გამავლობის შესასწავლი კვლევების 
უმრავლესობა დაუკავშირეს ცხიმში  უხსნადი მოლეკულების გამავლობის გამოკვლევას. 
გამავლობის განსაზღვრა მცირე მოლეკულებისათვის, რომლებიც კარგად იხსნებიან 
ცხიმში, შეუძლებელი იყო. 
ფიზიოლოგიურ გამოკვლევებში რადიოაქტიური იზოტოპების გამოყენების 
დანერგვის შემდეგ შესაძლებელი გახდა  გამავლობის გასაზომად ინდიკატორის 
განზავების მეთოდის გამოყენება. ეს მეთოდი შემდგომში მდგომარეობს: 
რადიოაქტიური მოლეკულები, რომლებიც რჩებიან კაპილარის სანათურში და 
სხვა გზით მონიშნული მოლეკულები, რომელთაც აქვთ კაპილარის კედელში გავლის 
უნარი ერთად შეჰყავთ მცირე კალიბრის არტერიაში და იკვლევენ მოცემული 
კაპილარული სისტემიდან გამოსულ ვენურ სისხლს. შეყვანილ სისხლსა და ვენურ 
სისხლს შორის იზოტოპის კონცენტრაციის სხვაობით ადგენენ თუ მონიშნული 
მოლეკულების რა რაოდენობა გავიდა სისხლძარღვის კედელს მიღმა. ექსპერიმენტში 
საზღვრავდნენ კედლის გამავლობას საქაროზასათვის და კედელში გაუვალი 
მონიშნული ნივთიერების სახით იყენებდნენ ალბუმინს. 
საქაროზის კონცენტრაცია ვენურ სისხლში იზრდება უფრო ნელა და აღწევს 
უფრო მცირე მნიშვნელობებს ვიდრე ალბუმინის, რადგანაც კაპილარში გავლისას 
საქაროზის მოლეკულების ნაწილი გადის სისხლძარღვის  კედელში. მაქსიმალური 
მნიშვნელობების მიღწევიდან გარკვეული დროის შემდეგ მრუდები გადაიკვეთებიან. ეს 
იმით არის განპირობებული, რომ ალბუმინის დიდმა რაოდენობამ უკვე დატოვა 
კაპილარი. საქაროზას კონცენტრაცია ვენურ სისხლში კი შედარებით მაღალია, რადგანაც 
ამ მომენტისათვის საქაროზას მოლეკულები უჯრედშორისი ნივთიერებიდან კვლავ 
კაპილარში გადადიან. თუ ვივარაუდებთ, რომ თავდაპირველად კაპილარის ყოველ 
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წერტილში იმ მოლეკულების რაოდენობა, რომლებიც სისხლიდან ქსოვილში გადადიან 
მათი ლოკალური კონცენტრაციის პროპორციულია (მონიშნული საქაროზის 
კონცენტრაცია თავდაპირველად 0-ის ტოლია), მაშინ საქაროზას კონცენტრაცია 
კაპილარის გაყოლებით ექსპონენციალურად უნდა შემცირდეს. ასეთ შემთხვევაში მისი 
საშუალო კონცენტრაცია ისაზღვრება  შემდეგი თანაფარდობით: 
 
    C=(Ca-Cv)/ln(Ca/Cv) 
 
Ca და Cb კაპილარული სისტემის არტერიულ და ვენურ ბოლოზე საქაროზას 
კონცენტრაციაა.  
ინდიკატორის განზავების მეთოდის უპირატესობას წარმოადგენს მისი 
სიმარტივე და ის, რომ გვაძლევს საშუალებას შევისწავლოთ კაპილარების გამავლობა 
გულ-სისხლძარღვთა სისტემის ფუნქციონირების ბუნებრივ პირობებში. ამასთან ერთად 
ამ მეთოდის გამოყენება დაკავშირებულია ძლიერ დაშვებასთან: იგულისხმება, რომ 
აღნიშნული სისტემის ყველა სისხლძარღვს გააჩნია ერთნაირი გამავლობა და ზედაპირის 
ერთნაირი ფართობი, რომლის გავლითაც მიმდინარეობს ნივთიერებათა გადატანა. 
დინება Q ითვლება, რომ ყველგან ერთნაირია. მაგრამ მოფუნქციონირე კაპილარებზე 
მარტივი დაკვირვებაც კი საკმარისია რათა ეჭვი შევიტანოთ ამ დაშვებების 
მართებულობაში.  
კაპილარის გაყოლებით პარამეტრების ერთგვაროვნებიდან ნებისმიერ გადახრას 
მივყევართ გამავლობის მნიშვნელობის შემცირებამდე. რომ დასძლიონ ეს სირთულე 
გამავლობას ზომავენ დინების რაც შეიძლება მაღალი სიჩქარის დროს. აგრეთვე უშვებენ, 
რომ რადიოაქტიური ნიშნის მატარებელი მოლეკულები სისხლძარღვის სანათურში 
თანაბრადაა განაწილებული. სინამდვილეში ასეთი სიტუაციის არსებობა აუცილებელი 
არ არის. სისხლში მოლეკულების დისპერსია დამოკიდებულია მათ დიფუზიის უნარზე. 
იქიდან გამომდინარე, რომ მოცემული მოლეკულები ზომებით განსხვავებულია, 
დისპერსიისას მათი განაწილება სისხლძარღვში განსხვავებული იქნება.  
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კაპილარის კედლის გამავლობის შესასწავლად აგრეთვე იყენებენ სხვა 
მეთოდსაც, რომელიც ამა თუ იმ მოლეკულების სისხლში და ლიმფაში კონცენტრაციის 
შედარებაში მდგომარეობს. 
ცნობილი ზომების მოლეკულები შეჰყავთ ვენაში და შემდეგ სწავლობენ მათ 
კონცენტრაციას პლაზმასა და ლიმფაში. მოლეკულების გამოსვლა კაპილარებიდან 
დაკავშირებულია, როგორც ფილტრაციასთან ასევე დიფუზიასთან. შედარებით დიდი 
ზომის მოლეკულების კონცენტრაცია ლიმფაში გაცილებით მცირეა ვიდრე პლაზმაში. 
აქედან შეიძლება ვივარაუდოთ, რომ მათი ჯამური ფილტრაცია ძალიან მცირეა ფორების 
დიდი წინააღმდეგობის გამო და მათი გადატანა ძირითადად დიფუზიაზეა 
დამოკიდებული. ასეთ შემთხვევაში: 
 
JLCL=(PA)(CP-CL) 
 
სადაც, 
JL-ლიმფის დინების მოცულობითი სიჩქარეა 
CL-მონიშნული მოლეკულების კონცენტრაცია ლიმფაში 
CP- მონიშნული მოლეკულების კონცენტრაცია პლაზმაში 
ამ მეთოდით განსაზღვრულია გამავლობა კაპილარის კედელში მთელი რიგი 
მოლეკულებისათვის. აღმოჩნდა, რომ დაბალი მოლეკულური მასის დიაპაზონში 
გამავლობა მის ზრდასთან ერთად მცირდება. მაღალი მოლეკულური მასის დიაპაზონში 
კი გამავლობა მასაზე დამოკიდებული არ არის. აქედან შესაძლებელია დავასკვნათ, რომ 
კაპილარის კედელში მცირე და დიდი ზომის მოლეკულების განვლადობა 
განსხვავებული მექანიზმებითაა უზრუნველყოფილი. 
განვიხილოთ სამი ძირითადი მოსაზრება, რომელიც საფუძვლად უდევს 
კაპილარის განვლადობის გაზომვის ამ მეთოდს. 
1. ვარაუდობენ, რომ წილი მოლეკულებისა, რომლებმაც დასტოვეს კაპილარი 
ფილტრაციის გზით მთლიანად კაპილარიდან გამოსული მოლეკულების 
რაოდენობასთან ძალიან მცირეა.  
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2. უშუალოდ კაპილარის გარეთა კედელთან ახლოს და ლიმფურ კაპილარებში 
მოლეკულების კონცენტრაცია თითქმის ერთნაირია. აღსანიშნავია, რომ დიდი ზომის 
მოლეკულებისათვის შესაძლებელია ეს პირობა არ სრულდებოდეს. მცირე ზომის 
მოლეკულებისათვის კი ეს დაშვება გამართლებულია. 
3. მესამე მოსაზრება გულისხმობს, რომ ლიმფაში მოლეკულების კონცენტრაცია 
ასახავს მის კონცენტრაციას ქსოვილოვან სითხეში_ეს კი სადაოა. თუ აღნიშნული 
კაპილარული სისტემის სისხლძარღვების გამავლობა განსხვავებულია, მაშინ ლიმფა 
ძირითადად წყლისა და იმ მოლეკულებისაგან უნდა შედგებოდეს, რომლებიც ყველაზე 
გამავალი კაპილარებიდან გამოვიდნენ. მაღალი იქნება ქსოვილოვან სითხეში ცილების 
ლოკალური კონცენტრაციები. ამგვარად ქსოვილოვანი სითხე ხასიათდება გარკვეული 
სპექტრით ლიმფის შემადგენლობა კი ასახავს ყველა კაპილარის ულტრაფილტრატის 
საშუალო შემადგენლობას.  
დიდი ხნის მანძილზე მიაჩნდათ, რომ ალბუმინზე დიდი ზომის 
მოლეკულებისათვის კაპილარების კედლები გაუვალია, მაგრამ გამოკვლევებმა გვიჩვენა, 
რომ ასეთი ზომის მოლეკულებისათვის კაპილარის კედელს გააჩნია მართალია მცირე, 
მაგრამ მაინც გარკვეული განვლადობა და მისი მნიშვნელობა ფაქტიურად არ არის 
დამოკიდებული მოლეკულის ზომაზე. შესაძლოა ზოგიერთი კაპილარის კედლებში 
არსებობდეს დიდი ფართობის ფორები, რომლებიც ატარებენ ასეთ მოლეკულებს. 
ექსპერიმენტულად დადგენილია, რომ ქვედა კიდურის კაპილარებში შესაძლოა გავიდეს 
პლასტმასის მიკროსფერები დიამეტრით 30-70 ნმ. მიაჩნიათ, რომ ასეთი ზომის 
მოლეკულების გადატანაში შესაძლოა მონაწილეობდნენ ციტოპლაზმური ბუშტუკები, 
რომლებიც ნებისმიერი კაპილარის კედლებში არსებობს.  
1959 წელს პალადმა პირველად გამოთქვა მოსაზრება იმის შესახებ, რომ 
ენდოთელიუმის მიღმა მოლეკულების გადამტანად შესაძლოა ბუშტუკები 
გვევლინებოდეს. მემბრანები, რომლებიც შემოსაზღვრავს ბუშტუკებს ზუსტად იგივე 
შენებისაა რაც უჯრედების მემბრანები. მიკროსკოპიული კვლევებისას ნახულობენ 
როგორც თავისუფალ ბუშტუკებს, რომლებიც ციტოპლაზმაში იმყოფებიან, ასევე 
მიმაგრებულს უჯრედის მემბრანაზე.  
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გამოვლენილია სამი მნიშვნელივანი პროცესი ბუშტუკების ქცევასთან 
დაკავშირებით. მათი უჯრედშიდა მოძრაობა, მისი მიმაგრება უჯრედის მემბრანაზე და 
შემდეგ მოცილება, მისი შემადგენლობის მიმოცვლა სისხლთან ან ქსოვილოვან 
სითხესთან [135, 26]. 
მიაჩნიათ, რომ ბუშტუკების უჯრედშიდა გადაადგილება ბროუნის 
მოძრაობასთანაა დაკავშირებული, რომელიც განპირობებულია მათი შეჯახებით 
ციტოპლაზმაში არსებულ მოლეკულებთან.  
XIX საუკუნეში მიაჩნდათ, რომ წყლის გადასვლა სისხლიდან უჯრედშორის 
სივრცეში მხოლოდ კაპილარის კედლის მოპირდაპირე მხაარეებს შორის 
ჰიდროსტატიული წნევის განსხვავებული მნიშვნელობითაა განპირობებული. 
სტარლინგმა აღმოაჩინა, რომ კაპილარების კედლები მხოლოდ წყლისა და მცირე ზომის 
მოლეკულებისათვისაა გამავალი. შედეგად კაპილარიდან წყლისა და ელექტროლიტების 
გამოსვლამ უნდა გამოიწვიოს ოსმოსური წონასწორობის დარღვევა და წარმოიქმნება 
ფილტრაციის საწინააღმდეგო ოსმოსური წნევის სხვაობა [1,7,8,26],. 
ოსმოსურ და ჰიდროსტატიურ წნევათა შორის შეფარდება დიდ როლს თამაშობს 
ბიოლოგიურ სისტემებში მიმდინარე მიმოცვლით პროცესებში. ნივთიერებათა გადატანა 
ყოფელთვის ამ ორი წნევის ცვლილებასთანაა დაკავშირებული. კაპილარული 
ფილტრაციისა და ტრანსკაპილარული მიმოცვლის შესწავლა ოსმოსსა და ფილტრაციის 
შორის ურთიერთქმედებაზეა დამყარებული.  
სტარლინგის მოდელი შემდეგნაირად გამოიყურება:   
Δp=(pp-pq)-(Pp-Pq) 
• pp_პლაზმის კოლოიდურ-ოსმოსურიწნევა 
• pq_ქსოვილის კოლოიდურ-ოსმოსური წნევა 
• Pp_პლაზმის ჰიდროსტატიული წნევა 
• Pq_ქსოვილის ჰიდროსტატიული წნევა 
როდესაც Δp დადებითია ე.ი. როდესაც ჰიდროსტატიული წნევის სხვაობა 
აჭარბებს ოსმოსური წნევის სხვაობას ხდება სითხის ფილტრაცია კაპილარიდან. 
როდესაც ეს სიდიდე უარყოფითია მაშინ სითხე ბრუნდება კაპილარში. სტარლინგის 
მოსაზრებით უჯრედშორის სივრცეში კოლოიდურ-ოსმოსური წნევა და 
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ჰიდროსტატიული წნევა ყველგან ერთნაირი იყო. აქედან გამომდინარე ის ფიქრობდა, 
რომ კაპილარის არტერიულ ბოლოში ჰიდროსტატიული წნევა აჭარბებს ოსმოსურს 
ვენურ ბოლოში კი პირიქით. ანუ არტერიულ ბოლოში ხდება ფილტრაცია ვენურში კი 
რეაბსორბცია. აგრეთვე მისი ვარაუდით არსებობდა წერტილი სადაც ჰიდროსტატიული 
და ოსმოსური წნევები ერთმანეთის ტოლია და ამ წერტილში არ მიმდინარეობს არც 
ფილტრაცია და არც რეაბსორბცია. ამის გარდა სტარლინგი თვლიდა რომ ნორმალურ 
პირობებში ფილტრაცია რამდენადმე აჭარბებს რეაბსორბციას და ეს სითხის ჭარბი 
რაოდენობა გამოაქვთ უჯრედშორისი სივრციდან ლიმფურ სისხლძარღვებს [1,26]. 
შემდგომში ლენდისმა წარმოადგინა ექსპერიმენტალური მონაცემები, რომლებიც 
ამტკიცებდნენ სტარლინგის მოსაზრებას. აკვირდებოდა რა მიკროსკოპში ბაყაყის 
კაპილარებს, მან გადაუჭირა მინის წვრილი ჯოხი მათ არტერიულ და ვენურ ბოლოზე. 
როდესაც კაპილარს გადაუჭერდა ვენური ბოლოს მახლობლად ერითროციტები ნელა 
გადაადგილდებოდნენ და ჯგუფდებოდნენ გადაჭერის ზონის მახლობლად. როდესაც 
გადაუჭერდა არტერიულ ბოლოს ხშირად შესაძლებელი იყო იმის დანახვა თუ როგორ 
გამოდიოდნენ ერითროციტები კაპილარიდან ვენულაში. ეს დაკვირვებები ახსნილ იქნა  
სტარლინგის მოსაზრების დადასტურებად. რადგანაც ვენური ბოლოს გადაჭერისას 
მთელ კაპილარში მყარდებოდა წნევა რომელიც თითქმის არტერიოლის წნევის ტოლია 
და ხდებოდა სითხის ფილტრაცია უჯრედშორის სივრცეში. არტერიული ბოლოს 
გადაჭერისას კი კაპილარში წნევა უტოლდებოდა წნევას ვენულაში და მიმდინარეობდა 
რეაბსორბციის პროცესი. ლენდისს მიაჩნდა რომ ერითროციტი მჭიდროდ იყო მიჯრილი 
კაპილარის კედელთან ისე, რომ პლაზმა არ შემოსაზღვრავდა მას. ლენდისი აგრეთვე 
ფიქრობდა, რომ კაპილარების განივკვეთი წრიულია. აქედან ერითროციტის კაპილარში 
მოძრაობის სიჩქარის გაზომვით მას შეეძლო უშუალოდ ფილტრაციისა და 
რეაბსორბციის სიჩქარის გაზომვა კაპილარის კედლის ფართობის ერთეულთან 
მიმართებაში. ამ სიდიდეებს ის უკავშირებდა ჰიდროსტატიულ წნევას, რომელსაც 
კაპილარის კედლის მიკროპიპეტით გახვრეტის შედეგად ზომავდა.  
შემდგომ გამოკვლევებში ახდენდნენ კაპილარის დაზიანებას სპირტით ან სხვა 
ნივთიერებით. დახრის კუთხის ტანგენსი ასეთ შემთხვევებში მნიშვნელოვნად 
იზრდებოდა, მაგრამ წნევა როდესაც არც ფილტრაცია და არც რეაბსორბცია არ ხდება 
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(წნევა როდესაც წრფე ჰკვეთს აბსცისთა ღერძს) უცვლელი დარჩა. ეს წნევა შეესაბამება 
წერტილს სადაც ჰიდროსტატიული წნევა მთლიანად გაწონასწორებულია კოლოიდურ 
ოსმოსური წნევით. თუ ქსოვილის ჰიდროსტატიული და კოლოიდურ-ოსმოსური წნევა 
ნულთან ახლოა, მაშინ წნევა რომლის დროსაც წრფე კვეთს აბსცისთა ღერძს პლაზმის 
კოლოიდურ-ოსმოსური წნევის საშუალო მნიშვნელობას შეესაბამება [8, 26]. 
დღეისათვის გამოთვლილია ფილტრაციის კოეფიციენტი სხვადასხვა ცხოველის 
სხვადასხვა ქსოვილისათვის. რიგ შემთხვევებში გაზომილ იქნა ფილტრაციის 
კოეფიციენტი ვენულებისათვის სადაც ის კაპილარების ფილტრაციის კოეფიციენტზე 
მეტი აღმოჩნდა. შემჩნეულ იქნა რომ ფილტრაციის პროცესი უმრავლესი ქსოვილის 
კაპილარებში მიმდინარეობს მის მთელ გაყოლებაზე და შეიძლება ვენულებშიც 
მიმდინარეობდეს. რაც შეეხება ფილტრაციასა და რეაბსორბციას შორის წონასწორობის 
წერტილს ის აუცილებელი არ არის კაპილარის ცენტრში მდებარეობდეს_შესაძლოა 
ვენულაშიც იყოს განლაგებული. შესაძლოა აგრეთვე ზოგიერთი ქსოვილის კაპილარებში 
ასეთი წერტილი საერთოდ არ არსებობდეს. ასეთ შემთხვევაში მთელი ფილტრირებული 
სითხე ლიმფური ძარღვების საშუალებით გამოიტანება. ფილტრაციის კოეფიციენტის 
ასეთი ცვლილება მიკროსისხლძარღვის გაყოლებით ნიშნავს, რომ სტარლინგის 
ჰიპოთეზა მის საწყის მარტივ ფორმაში არ შეიძლება გამოყენებულ იქნას ერთდროულად 
სისხლძარღვების მთელ ქსელში მიმოცვლითი პროცესების მოდელირებისათვის. მაგრამ 
მისი განტოლებით შესაძლებელია წონასწორობის წერტილის გამოთვლა. რადგანაც ამ 
წერტილში, 
  
ps=(Pp-Pq)+pq 
 
პლაზმის კოლოიდურ-ოსმოსური წნევა შეადგენს დაახლოებით 30სმ.ვწყ.სვ.ს-ს, 
ქსოვილში კოლოიდურ ოსმოსური და ჰიდროსტატიული წნევის სხვაობა კი შეადგენს -
5სმ.ვწყ.სვ.ს-ს. აქედან ფორმულით გამოიანგარიშება, რომ წონასწორობის წერტილში 
წნევა 25სმ.ვწყ.სვ.ს-ს ტოლი უნდა იყოს. ეს წნევა ადრე მოყვანილი კაპილარების ტიპიურ 
წნევაზე ნაკლებია, მაგრამ ასეთი წნევა შესაძლოა არსებობდეს ვენულებში. 
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ფილტრაცისა და რეაბსორბციის მეთოდების შესასწავლად ლანდისის გადაჭერის 
მეთოდის გამოყენება მხოლოდ გარკვეული ტიპის მიკროსისხლძარღვების შესასწავლად 
არის გამოსადეგი. ჩონჩხის კუნთებისა და ორგანოების ქსოვილებიში ანალოგიური 
პროცესების გამოსაკვლევად მოწოდებულია რამოდენიმე მეთოდი, მათ შორის 
იზოგრავიმეტრიული.  მისი არსი შემდგომში მდგომარეობს: იზოლირებული ორგანოს 
სისხლძარღვებში უშვებენ სისხლს ან პალზმას და უწყვეტლივ ახდენენ მისი წონის 
რეგისტრირებას. სტაციონარულ პირობებში ორგანოს წონა მუდმივია რაც მის 
იზოგრავიმეტრიულ მდგომარეობას შეესაბამება. დინების შეცვლისას პრეპარატის წონაც 
იცვლება. ამის აღკვეთა ცენტრალური ვენური წნევის pv-ს შეცვლითაა შესაძლებელი.  
თუ დავუშვებთ, რომ სისხლის დინების წინააღმდეგობა Rv კაპილარებსა და 
ცენტრალურ ვენებს შორის სისხლის დანახარჯზე Q დამოკიდებული არ არის, მაშინ 
კაპილარის წნევა pk შეიძლება შემდეგი განტოლებით განისაზღვროს: 
                                pk=pv+RvQ öó 
öâ¢¢¢¯μ¾μ¾ó      
იზოგრავიმეტრული მეთოდის გამოეყენება შეასძლებელია აგრეთვე 
კაპილარებში ფილტრაციის სიჩქარის შესაფასებლად.öმუდმივი სისხლის დინებისას 
ვენოზური წნევის მომატება იწვევს პრეპარატის მასის მკვეთრ ზრდას, რის შემდეგაც მასა 
უწყვეტლივ მაგრამ უფრო ნელი სიჩქარით იზრდება. მიაჩნიათ, რომ თავდაპირველი 
მასის სწრაფი გაზრდა ვენური სისხლძარღვების გადავსებითაა განპირობებული., 
შემდგომი ნელი ზრდა კი სითხის კაპილარებიდან ქსოვილებში ჯამური ფილტრაციით. 
ფილტრაციის სიჩქარე შეფარდებული ქსოვილის მასის ერთეულთან, პროპორციულია იმ 
სიდიდის, რითაც კაპილარების წნევა აჭარბებს იზოგრავიმეტრულ წნევას. GMAმასასა და 
დროის შორის დამოკიდებულების ამსახველი გრაფიკის დახრა ასახავს ერთეულ მასაზე 
და წნევათა სხვაობაზე ფილტრაციის სიჩქარეს, მაგრამ არა ფილტრაციის კოეფიციენტის 
მნიშვნელობას, რადგანაც ფართობი რომელზეც მიმდინარეობს ფილტრაცია უცნობია 
[8,26]. 
როგორც ზემოთქმულიდან გამომდინარეობს, კაპილარული სისტემის შესწავლა 
ექსპერიმენტალურად დიდ სიძნელეებთან არის დაკავშირებული, ამიტომ მაცნიერები 
მიკროსისხლძარღვების შესასწავლად იყენებენ მათემატიკური მოდელირების 
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მეთოდებს[10-53]. მოდელების რიცხვი, რომელთა მიერ განსაზღვრული პარამეტრები, 
შედარებით მიახლოებულია ფიზიოლოგიურ მონაცემებთან (ექსპერიმენტალური 
კვლევის მეთოდებთან) არც ისე მრავალრიცხვოვანია [54-72].  
აღსანიშნავია Bingmei M. at al (2004) მიერ შედგენილი მათემატიკური მოდელი, 
რომელშიც შესწავლილია კაპილარის გამავლობის ცვლილება სხვადასხვა პირობებში. 
ენდოთელიუმის ზედაპირის გლიკოკალიქსი თამაშობს მნიშვნელოვან როლს 
მიკროსისხლძარღვის გამავლობის რეგულაციაში, ცვლის რამ მის დატვირთვას და 
კონფიგურაციას. იმის გამოსაკვლევად თუ როგორ ახდენენ მიკროსისხლძარღვის 
გამავლობაზე ზემოქმედებას ენდოთელიალური უჯრედების ზედაპირული თვისებები 
მათ მიერ გაფართოებულ იქნა მოდელი მოწოდებული Fu et al. (2002) მიერ. Curry (1994)  
ის ჰიპოთეზაზე დაყრდნობით, მოდელმა აჩვენა ძალიან კარგი თანხმობა 
ექსპერიმენტალურ მონაცემებთან ლაქტალბუმინის გამავლობისათვის, სხვადასხვა 
პირობების გათვალისწინებით. 
ენდოთელიალური უჯრედების გლიკოკალიქსი წარმოადგენს 
ექსტრაცელულარულ მატრიქსს, აფორმირებს მიკროსისხლძარღვების კედელს. 
ზედაპირული გლიკოკალიქსი განსაზღვრავს კაპილარების გამავლობას წყლისა და სხვა 
ნივთიერებებისათვის. Curry at al ის მიერ გამოკვლეულია მისი მოქმედების მექანიზმები. 
მის ექსპერიმენტში ტესტურ ხსნარად გამოყენებულია ლაქტალბუმინი. (მოლეკულური 
მასსა 14,176). 
განტოლებებს აქვს შემდეგი სახე: 
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          C და  წარმოადგენს მონოვალენტური კათიონების კონცენტრაციას და 
ელექტრულ პოტენციალს.  
PL, p(1)(0,y),CL,C(1)(0,y)  წარმოადგენს წნევებს კაპილარის ზედაპირზე და მის 
სანათურში 
R-უნივერსალური გაზური მუდმივა, T ტემპერატურა, F ფარადეის კონსტანტა. 
ძირითად განტოლებას აქვს შემდეგი სახე: 
 
 
 
 
სადაც u არის საშუალო სიბლანტე. 
 
ქვემოთ მოყვანილ დიაგრამაზე ნაჩვენებია მოდელის მიერ განსაზღვრული კავშირი 
ლაქტალბუმინისათვის კაპილარის გამავლობასა და ჰიდროსტატიკურ წნევას შორის, 
აგრეთვე ექსპერიმენტალური მონაცემები.
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 Kozlova E et al. (2004) მოდელი შესაძლოა გამოყენებულ იქნას კაპილარის 
გასწვრივ ჰემოდინამიკური პარამეტრების სივრცითი განაწილების გამოსათვლელად. 
კაპილარსა და ქსოვილებს შორის წყლის ბალანსის და კაპილარში სისხლის ნაკადის 
რიცხვობრივად შესაფასებლად.  
 
 
პერპენდიკულარული ნაკადი ფორების გავლით qdx, ექვივალენტურია dQ-ს 
შემცირების (dx დისტანციის გასწვრივი ნაკადი). dQ=-qdx. სადაც qx არის ნაკადი 
კაპილარის ყველა ფორების გავლით. Q არის გასწვრივი ნაკადი კაპილარის გასწვრივ. 
ძირითადი განტოლება ამყარებს კავშირს  Q-ს წნევას P და ჰიდრავლკიკური 
რეზისტენტობას შორის W  Q 
 
 
 
  
წარმოადგენს ფილტრაციის მამოძეავებელ ძალას. 
W არის კაპილარის სპეციფიური ჰიდრავლიკური წინააღმდეგობა  
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სადაც 2R კაპილარის დიამეტრია. პლაზმა განხილულია, როგორც სითხე 
მუდმივი სიბლანტით. 
ჰიდრავლიკური წინააღმდეგობა w ყველა ფორის კაპილარის ზედაპირზე არის  
 
 
 
სადაც 2r არის ფორების დიამეტრი. l-სიგრძე, n არის მათი რაოდენობა ერთეულ 
მოცულობაზე. (1 მმ2) 
 
 
 
ყოველივე ამის გათვალისწინებით მიღებულია მეორე რიგის დიფერენციალური 
განტოლება: 
 
 
 
სასაზღვრო პირობები ამ განტოლებისთვის არის ჰიდროსტატიული წნევა 
არტერიულ ბოლოში (x=0) და 
 
ვენურ ბოლოში (x=L).  
მ განტოლების ყველა პარამეტრი შეიძლება შეიცვალოს. კაპილარის კედლების 
გამავლობა
ავტორთა მონაცემებით მოდელი საშუალებას გვაძლევს შევაფასოთ 
ფიზიოლოგიური პარამეტრები სხვადასხვა პირობების გათვალისწინებით, შესაძლოა 
გამოკვლეულ იქნას შეშუპების ფენომენი და სხვ. 
 
 
ა
 შეიძლება შეცვლილ იქნას რადიაციის ზემოქმედებით. r და n შეიძლება 
შეიცვალოს როცა ადგილი აქვს არტერიოლების სპაზმს. Pa შეიძლება შემცირდეს თუ 
ლიმფური სისტემით არ მოხდება პროტეინების გატანა უჯრედშორისი სივრციდან და 
სხვ. 
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დასკვნა 
 
როგორც ლიტერატურის მიმოხილვიდან გამომდინარეობს, კაპილარული 
სისტემის შესწავლა რთულ პრობლემას წარმოადგენს. ამის გამო ის მნიშვნელოვანი 
პროცესები, რომლებიც კაპილარებში მიმდინარეობს კარგად შესწავლილი არ არის. 
მიკროსისხლძარღვების მცირე ზომების გამო, მათში მიმდინარე პროცესებში უკეთ 
გასარკვევად მიმართავენ მათემატიკური მოდელირების მეთოდებს. მათემატიკურ 
მოდელირებას ამ შემთხვევაში გააჩნია მთელი რიგი უპირატესობანი. არსებობს 
ფიზიოლოგიური სისტემების აღმწერი (მათ შორის კარდიოვასკულარული სისტემის 
მათემატიკური მოდელები   [27,30,31,33,38,48,50,61,62,65,66,67,68,72,74,77,80,83,86-
88,90,96,97,99,101,105,106, 108,119-126,130,132,136,138144-151,155,156,158,160,163,165-
169,173,172,176,178]) მრავალი მათემატიკური მოდელი, რომლებიც წარმატებით ასახავენ 
სხვადასხვა ფიზიოლოგიურ პროცესებს [10-16, 17-178], მაგრამ წარმატებული 
მათემატიკური მოდელების რიცხვი, რომელთა საშუალებით შესაძლებელი გახდება 
კაპილარულ სისტემაში მიმდინარე პროცესებზე დაკვირვება ძალიან მცირეა.  
ყოველივე ზემოთქმულიდნ გამომდინარე კაპილარულ სიტემაში წყლის-
ფილტრაცია-რეაბსორბციის მათემატიკური მოიდელების შედგენა, რომლებშიც 
გამოყენებული იქნება განსხვავებული მიდგომები დიდ ინტერესს იძენს.  
 
თ ა ვ ი  I I  
 
მიმოცვლითი პროცესების ფიზიოლოგიური მექანიზმები 
 
უდიდეს როლს სითხისა და ნივთიერებების მიმოცვლაში, სისხლსა და 
უჯრედშორის სივრცეს შორის_ასრულებს დიფუზია. მისი სიჩქარე იმდენად დიდია, 
რომ სისხლის გავლისას კაპილარებში, პლაზმა უჯრედშორის სივრცესთან მთლიანად 
მიმოცვლას 40-ჯერ ასწრებს. ამგვარად ეს ორი სითხე მუდმივად მიმოიცვლება. 
მოლეკულების რაოდენობა, რომელიც გადადის კაპილარიდან უჯრედშორის სივრცეში 
და ბრუნდება უკან (დიფუზიის საშუალებით) დაახლოებით ერთნაირია და ამიტომ 
პლაზმისა და უჯრედშორისი სივრცის მოცულობა პრაქტიკულად არ იცვლება. 
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დიფუზიის სიჩქარე ორგანიზმის მთლიან მიმოცვლის ზედაპირზე შეადგენს 60 ლიტრს 
წუთში. ანუ დაახლოებით 85 000 ლიტრი დღე ღამეში [136]. 
 
 
 
 
 
 
1. sur. 
 
 
 
 
 
 
 
 
 28sur. 2. 
მეორე მექანიზმი, რომელიც უზრუნველყოფს ნივთიერებათა ცვლას სისხლსა და 
ქსოვილებს შორის, არის ფილტრაცია-რეაბსორბციის პროცესი. სტარლინგის კლასიკური 
თეორიის თანახმად, კაპილარის არტერიულ ბოლოში ფილტრირებად და ვენურ 
ბოლოში რეაბსორბირებად სითხეს შორის, ნორმაში არსებობს დინამიური წონასწორობა 
(სურ. 1.).[1, 26] 
იმ შემთხვევაში, როდესაც წონასწორობა ირღვევა, ადგილი აქვს სითხის სწრაფ 
გადანაწილებას სისხლძარღვშიდა და უჯრედშორის სივრცეებს შორის. ამ 
გადანაწილებას შეუძლია იქონიოს ზეგავლენა გულ-სისხლძარღვთა სისტემის 
სხვადასხვა ფუნქციებზე, რადგან სითხის მოცულობა სისხლძარღვის შიგნით და მის 
გარეთ უნდა შეესაბამებოდეს ორგანიზმის მოთხოვნებს. ფილტრაციისა და 
რეაბსორბციის ინტენსივობა ისაზღვრება შემდეგი პარამეტრებით: 
 
   Pოპ _პლაზმის კოლოიდურ-ოსმოსური წნევა 
   Pოქ _ქსოვილის კოლოიდურ-ოსმოსური წნევა 
   Pჰპ _პლაზმის ჰიდროსტატიული წნევა 
   Pჰქ _ქსოვილის ჰიდროსტატიული წნევა 
   K –ფილტრაციის კოეფიციენტი 
 
 Php და Poq–is ზეგავლენით სითხე გადის კაპილარიდან უჯრედშორის 
სივრცეში Phq–ისა და Pop–ის ზეგავლენით კი პირიქით_ბრუნდება კაპილარში. 
იის კოეფიციენტი K შეესაბამება კაპილარის გამავლობას იზოტონური 
ხსნარებისათვის  (1ml siTxis, 1mm. vwy.sv, 100gram qsovilze 1 wuTSi 370C-isas). ამგვარად 
სითხის მოცულობა რომელიც იფილტრება ერთ წუთში (V) შესაძლოა გამოთვლილ იქნას 
შემდეგი გზით: 
V=[ (Php+ Poq)_ (Phq+ Pop)] ·K 
 
როცა V დადებითია ადგილი აქვს ფილტრაციას (სითხის გასვლა კაპილარიდან), 
როცა უარყოფითია ხდება სითხის რეაბსორბცია (სითხის შემოსვლა კაპილარში).  
ფილტრაც
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პირდაპირი გაზომვებით დადგენილია, რომ წნევა კაპილარის არტერიულ 
ბოლოში შეადგენს 30-35 მმ. ვწყ. სვ-ს, ვენურ ბოლოში კი 15-20-ს. ამგვარად საშუალო 
წნევა შეადგენს 25 მმ. ვწყ. სვ-ს. სხვადასხვა კაპილარულ სისტემაში შესაძლოა ე  წნევა 
ნაკლები იყოს პრეკაპილარული სფინკტერების შევიწროვების შედეგად.  უჯრედშორის 
სივრცეში წნევი
ს
ს უშუალო გაზომვა შეუძლებელია, მისი მცირე ზომების გამო. ირიბი 
გაზომვ
რ  დ
 ი . 
. მ კა ე
ეუძლიათ გაატარონ 
გარკვეული რაოდენობით ცილა, მათი ულტრასტრუქტურის შესაბამისად. შემდგომში 
ცილა უჯ ილარების გამავლობა 
ცილების მი ოლოსაკენ, რადგანაც 
ვენურ ბოლოში ედარებით დიდი ფორების 
რაოდენობაც საშუალო შემცველობა 
ინტერსტ თ 18-20 გ/ლ-ს. რაც შეესაბამება 
ონკოზურ წნევას დაახლოებით 4,5 მმ. ვწყ. სვ-ს. (ცხრილი 1.) 
ნ ი
ბოლოში 
იქმნება
 მმ. ვწყ. სვ-ს (37-28 მმ. ვწყ. სვ.). რაც შეეხება კაპილარის ვენურ ბოლოს აქ 
წნევა მიმართული კაპილარიდან . -ს (Php+ Poq=17,5+4,5). 
შიგნით მიმართული წნევა ისეთივეა როგორიც არტერიულ ბოლოში ე.ი. შეადგენს 28 მმ. 
ვწყ. სვ-
ებით დადგინდა, რომ ეს წნევა მერყეობს +10 დან -9 მმ. ვწყ. სვ. უჯრედშორისი 
წნევა ნორმალურად ითვლება თუ ის ა ის 0 ან +3-ის ფარგლებში.i 
პლაზმის ონკოზურ  წნევა შეადგენს დაახლოებით 25 მმ. ვწყ სვ-ს. ის 
განპირობებულია პლაზმის ცილებით, რომელთა შემცველობა დაახლოებით 73 გ/ლ-ის 
ტოლია ადრე იაჩნდათ, რომ პილარების კ დლები აბსოლუტურად გაუვალია 
ცილებისათვის. დღეისათვის ცნობილია, რომ კაპილარებს შ
რედშორისი სივრციდან გააქვთ ლიმფურ სადინარებს. კაპ
 მართ იზრდება მისი არტერიული ბოლოდან ვენური ბ
 ზედაპირის ფართობი მეტია და მეტია შ
. შეიძლება ჩავთვალოთ, რომ ცილის 
იციულ სივრცეში შეადგენს დაახლოები
მოყვა ილ  მონაცემების საშუალებით შეგვიძლია განვსაზღვროთ სითხის 
ფილტრაცია-რეაბსორბციის გამარტივებული სქემა. კაპილარის არტერიულ 
 წნევა რომელიც მიმართულია კაპილარიდან გარეთ, რომელიც უდრის 37 მმ. ვწყ. 
სვ-ს (Php+ Poq=32,5+4,5). მას ეწინააღმდეგება წნევა მიმართული კაპილარის შიგნით, 
რომელიც უდრის 28 მმ. ვწყ. სვ-ს (Phq+ Pop=3+25). მგვარად ეფექტური ფილტრაციული 
წნევა შეადგენს 9
 გარეთ უდრის 22 მმ. ვწყ  სვ
ს. აქედან ეფექტური რეაბსორბციული წნევა შეადგენს 6 მმ. ვწყ. სვ-ს. (22-28= -6 მმ. 
ვწყ. სვ). 
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საშუალო ფილტრაციული წნევა მეტია  რეაბსორბციული. ეფექტური 
ფილტრაციული წნევის მოქმედებით  დაახლოებით პლაზმის მოცულობის 0,5% 
რომელიც გადის კაპილარში, მის არტერიულ ბოლოში გადადის ინტერსტიციულ 
სივრცეში. იმდენად რამდენადაც ეფექტური ფილტრაციული წნევა მეტია ვიდრე 
ეფექტური რეაბსორბციული, ფილტრირებული სითხის მხოლოდ 90% 
რეაბსორბცირდება კაპილარის ვენურ ბოლოში, დანარჩენი 10% კი გააქვთ ლიმფურ 
სადინრებს. ფილტრაციის საშუალო სიჩქარე ორგანიზმის ყველა კაპი
ვიდრე
ლარში შეადგენს 14 
მლ-ს წუ
 
თში ან 20ლ დღე-ღამეში. რეაბსორბციის სიჩქარე უდრის 12,5მლ-ს წუთში ანუ 
18-ლ დღე-ღამეში. ლიმფურ სისტემას გამოაქვს 2-ლ სითხე დღე-ღამეში. 
 
ცხრილი 1. ჰიდროსტატიკური და ოსმოსური წნევის მნიშვნელობები  
მიკროცირკულატორული ერთეულის სხვადასხვა უბანში. 
 
 ჰიდროსტატიკური, 
მმ.ვწყ.ს. 
 ოსმოსური  
მმ.ვწყ.ს. 
კაპილარის არტერიული 
ბოლო (პლაზმა) 
 
32,5 25  
კ ,აპილარის ვენური ბოლო 
(პლაზმა) 
17 5 25 
 
კაპილარში საშ. მნიშვნელობა 
(პლაზმა) 
 
 
25 
 
25 
უჯრედშორისი სივრცე 
(უჯრედშორისი სითხე) 
3 4,5 
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განზავებული ხსნარის ოსმოსური წნევა, რომლის ჯამური მოლური 
კონცენტრაცია (ყველა გახსნილი ნივთიერების მოლური კონცენტრაციების ჯამი) c-ს 
ტოლია, მოცემულ აბსოლუტურ ტემპერატურაზე T, ვანტ-ჰოფის კანონს eqvemdebareba: 
 
Π=cRT 
 
სადაც R=8,31• H •M •K-1•moli-1 _უნივერსალური გაზური მუდმივაა. ვან-ჰოფის 
კანონი სინამდვილეში მხოლოდ იდეალური ნახევარგამტარი მემბრანისთვისაა 
გამოსადეგი. თუ მემბრანას გააჩნია ფორები, რომელთა დიამეტრი ცილ
 
ის მოლეკულის 
დიამეტრზე დიდია მაშინ ოსმოსური წნევა მოსალოდნელზე ბევრად ნაკლები იქნება. ამ 
 ე
Π=σcRT 
სადაც σ არეკვლის ოსმოსური კოეფიც ისი მნიშვნელ ება 
ერთიდ რი ნ  მემბრან ხვევაში) უარყოფი
მნიშვნ საც გახსნილი მოლეკულების ძვრადობა გამხსნელის 
ძვრადობაზე მეტია). [7, 8,9]. 
დასკვნა 
 
ლის ფილტრაცია-რეაბსორბცი პროცესებზე 
დღეის ებული ცოდნა დაფუძნებულია სტარლინგის ჰიპოთეზაზე, რომლის 
მიხედვით კაპილარებსა და უჯრედშორის სივრცეს შორის წყლის მიმოცვლას 
ჰიდრო  წნევათა შორის თანაფარდობა განაპირობებს.  
ლი წნევა (ჰიდროსტატიკური წნევა კაპილარში + 
ოსმოსური წნევა ქსოვილში) მეტია რეაბსორბციულ წნევაზე (ჰიდროსტატიკური წნევა 
ქსოვილში + ოსმოსური წნევა კაპილკარში) ადგილი აქვს წყლის გადასვლას 
კაპილარიდან ქსოვილში, როდესაც რეაბსორბციული წნევა სჭარბობს ფილტრაციულს, 
გარემოებას მივყავართ კანონის შემდეგ მპირიულ გარდაქმნამდე: 
 
 
იენტია. მ ობა იცვლ
ან (იდეალუ ახევარგამტარი
ელობამდე (როდე
ის შემ თ 
 
კაპილარულ სისტემაში წყ
ათვის არს
ის 
სტატიკურ და ოსმოსურ
როდესაც ფილტრაციუ
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ადგილ
ტარლინგი ფიქრობდა, რომ ცილის კონცენტრაცია და შესაბამისად ოსმოსური 
წნევა, უჯრედშორის სივრცეში ყველგან ერთნაირია. დღეისათვის კი ცნობილია, რომ 
კაპილარის არტერიულ ბოლოსთან ცილის კონცენტრაცია რამდენჯერმე მცირეა ვიდრე 
ვენურ 
ბ  ს ე
3.1 წყლის ფილტრაცია-რეაბსორბციის  
სამკომპარტმენ დელი 
 
ტიანი  
სტარლინგის 
ტიკურ და 
დობაზეა დამოკიდებული (კაპილარსა და უჯრედშორის 
სივრცეში). ჩვენ მიერ შედგენილ მოდელში გამოყენებულია განსხვავებული 
მიოდგომები, მასში ფიგურირებს პარამე  გამოყენება აფართოებს 
სტარლინგის მარტივ მოდელს და უფრო ხელმისაწვდომს ხდის მკვლევარებისათვის.  
: 
ა ი
ი ასახავენ 
სისტემ ა
ლ ი
ი აქვს უჯრედშორისი სივრციდან წყლის კაპილარში გადასვლას. არსებობს 
წერტილი სადაც ეს ორი წნევა ტოლია და ამ წერტილში არ მიმდინარეობს არც 
ფილტრაციის და არც რეაბსორბციის პროცესი. 
ს
ბოლოსთან. შესაბამისად სტარლინგის ჰიპოთეზა გრკვეულად გადახედვას 
საჭიროე ს, რათა გათვალისწინებულ იქნას ცილი  კონცენტრაციის ს განსხვავება და 
მოდელი უფრო მიუახლოვდეს მიკროსისხლძარღვების ფიზიოლოგიას. 
 
თ ა ვ ი  I I I  
ტიანი  მო
ჩვენ მიერ შედგენილია წყლის ფილტრაცია-რეაბსორბციის სამკომპარტმენ
მოდელი, რომელიც დაფუძნებულია სტარლინგის ჰიპოთეზაზე. 
ჰიპოთეზის თანახმად,  კაპილარულ სისტემაში წყლის მიმოცვლა, ჰიდროსტა
ოსმოსურ წნევათა თანაფარ
ტრები, რომელთა
ჩვენ მიერ შედგენილ მოდელში გამოყოფილია სამი კომპარტმენტი I კაპილარის 
არტერიული ბოლო, II კაპილარის ვენური ბოლო, III უჯრედშორისი სივრცე. 
ჩათვლილი , რომ უჯრედშორ ს სივრცეში, ოსმოსური და ჰიდროსტატიული წნევა 
ყველგან ერთნაირია. ქვემოთ მოყვანილია სიდიდეები, რომლებიც მოდელშ
ის მდგომარეობას, შემავალ დ  გამომავალ პარამეტრებს: 
 
სისტემის მდგომარეობის ცვ ადებ : 
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X 1_წნევა მიმართული კაპილარიდან გარეთ, კაპილარის არტერიულ ბოლოში. 
X 2_წნევა მიმართული კაპილარიდან გარეთ, კაპილარის ვენურ ბოლოში. 
X 3_წნევა ქსოვილებში, მიმართული ქსოვილებიდან გარეთ (კაპილარში). 
 
p4_არტე იული წნევის ცვლილება საწყისი მნიშვნელობიდან (ნორმა) 
p5_ცენტრალური ვენური წნევის ცვლილებ ვნელობიდან (ნორმა) 
w1_ორგანიზმში წარმოქმ დრილი ცილა. 
w2_ორგანიზმში (სისხლში) გ
w3_ორგანიზმში წარმოქმნილი და სისხლის აში მოხვედრილი ცილა. 
w4_უჯრ
 გ ა
 
როგორ
შემავალი სიგნალები: 
 
p1_ჰიდროსტატიული წნევა კაპილარის არტერიულ ბოლოში 
p2_ჰიდროსტატიული წნევა კაპილარის ვენურ ბოლოში 
p3_ჰიდროსტატიული წნევა ქსოვილში (უჯრედშორის სივრცეში) 
რ
ა საწყისი მნიშ
ნილი და უჯრედშორის სივრცეში მოხვე
არედან მოხვედრილი  ცილა. 
მიმოქცევ
ედშორის სივრციდან გასული ცილა (ლიმფური სისტემა) 
w5_კაპილარიდან უჯრედშორის სივრცეში ადასული ცილ . 
 
გამომავალი სიგნალები: 
 
y1=x 1-x 3_ეფექტური ფილტრაციული წნევა  
y2=x 2 -x 3_ეფექტური რეაბსორბციული წნევა 
ც ცნობილია მდგომარეობის სივრცის განტოლებებს აქვს შემდეგი სახე:  
 
 
 
 
BvAxx +=•
DvCxy +=
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მ არეობის 
გ
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
დგომარეობის სივრცის მეთოდის გამოყენებით შედგენილია სისტემის მდგომ
ანტოლებები, A, B და C მატრიცები.: 
 
57461554431211
1 wkwkwkpkpkpkxk
dt
dx +−++++−=
 
 
51241111054432928
2 wkpkpkpkxk ++++−= wkwk
dt
dx +−
  
 
517316215314313dt
3dx
 
 
 
×
⎟⎟
⎟
⎠
⎞
⎜⎜
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 D მატრიცის ყველა ელემენტი 0-ის ტოლია. 
 
ცხრილ №2-ში მოყვანილია კოეფიციენტების მნიშვნელობები 
 ცხრილი №2 
კოეფიციენტი მნიშვნელობა 
k1 1 
k2 1 
k3 1/8 
1 k4 
σ1RT k5 
σ1RT k6 
σ1RT k7 
1 k8 
1 k9 
σ2RT   k10 
σ2RT k11 
σ2RT k12 
1 k13 
1 k14 
σ3RT k15 
σ3RT k16 
σ3RT k17 
 
მოდელის მდგრადობა და ადექვატურობა შესწავლილ იქნა matlab-ისა (Simulink) 
და Matcad-ის კომპიუტერული პროგრამების საშუალებით. მოდელის ბლოკსქემა და 
სტრუქტურული სქემა წარმოდგენილია სქემა №1-2-ზე. სურ 3-ზე წარმოდგენილია 
სამკომპარტმენტიანი მოდელი სიმულინკ-ის გარემოში. 
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სქემა №1. მოდელის სტრუქტურული სქემა 
lbqjmbsjt!
!
bsufsjvmj cpmp
lbqjmbsjt!
!
wfovsj cpmp
vksfeTpsjtj!tjwsdf!
m
erTeuli 
ikrocirkulatoruli 
W2 W3 
P4 P5 
W4 W1 
W5 P1 P3 P2 
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სქემა №2. მოდელის ბლოკ-სქემა 
!
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სურ. 3. მოდელირება simulink-ის გარემოში (სამკომპარტმენტიანი მოდელი)
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3.2 სისტემის მდგრადობის შესწავლა  
 
მართვის სისტემის ანალიზის და სინთეზის განხორციელების შემთხვევაში 
გადამწყვეტი მნიშვნელობა ენიჭება სისტემის მდგრადობას. არამდგრადი სისტემის 
პრაქტიკულად გამოყენება შეუძლებელია. [2]  როგორც ცნობილია სისტემის 
მდგრადობისათვის საწყისი მნიშვნელობების მიხედვით, აუცილებელი და საკმარისია, 
რომ მახასიათებელი განტოლების ფესვებს ჰქონდეთ უარყოფითი ნამდვილი ნაწილი ე. 
ი. განლაგებულნი იყვნენ კომპლექსური სიბრტყის მარცხენა ნახევარსიბრტყეში. 
მახასიათებელი განტოლების ფესვთა ნამდვილი ნაწილის უარყოფითობა შეიძლება 
შევამოწმოთ რაუს-ჰურვიცის კრიტერიუმით. [2, 16, 24] 
რადგანაც ბიოლოგიური სისტემები მდგრადი სისტემებია, ჩვენ შემთხვევაში 
მნიშვნელოვანია მოდელის მდგრადობის შესწავლა, იმის გამოსარკვევად, თუ რამდენად 
კორექტულად არის ის შედგენილი. 
ქვემოთ მოყვანილია სისტემის მდგრადობის შესწავლის ალგორითმი 
კომპიუტერულ პროგრამა Matlab-ის გარემოში. 
 
შესაბამის m ფაილს აქვს შემდეგი სახე: 
 
A=[-1 0 0;0 -1 0;0 0 -1] 
p=poly(A) 
roots(p) 
 
გამოთვლების შედეგები: 
>> A=[-1 0 0; 0 -1 0; 0 0 -1] 
 
A = 
 
    -1     0     0 
     0    -1     0 
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     0     0    -1 
 
>> p=poly(A) 
ოგორც მიღებული შედეგიდან ვხედავთ მახასიათებელი განტოლებების ფესვთა 
ნამდვ , რაუს-ჰურვიცის კრიტერიუმის თანახმად 
გამოკვლეული სისტემა მდგრადია. 
 
3.3 სისტემის მართვადობის შესწავლა 
 
ოგორც ცნობილია სისიტემის მართვადობა გულისხმობს რომ არსებობს ისეთი 
მართვ ღაც საწყისი მნიშვნელობიდან გადაიყვანს სასურველ 
საბოლ  სისტემის ყველა მდგომარეობა მართვადია დროის 
ნებისმ ერ მომენტში_სისტემა მთლიანად მართვადია [39]. 
ათვის, რომ სისტემა მართვადი იყოს მდგომარეობის მიხედვით აუცილებელი 
და საკმარისია, რომ მართვის მატრიცის რანგი, მდგომარეობის ვექტორის განზომილების 
ტოლი
 
p = 
 
     1     3     3     1 
 
>> roots(p) 
 
ans = 
 
  -1.0000           
  -1.0000 + 0.0000i 
  -1.0000 - 0.0000i 
 
რ
ილი ნაწილი უარყოფითია. შესაბამისად
რ
ა, რომელიც სისტემას რა
ოო მდგომარეობაში. თუ
ი
იმის
 იყოს. [პანტ} 
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 W=(B  AB  A2B ... An-1B) 
rangW=n 
ათვის, რომ სისტემა მართვადი იყოს გამოსასვლელის მიხედვით, 
აუცილებელი და საკმარისია, რომ გამოსასვლელი მატრიცის რანგი, მდგომარეობის 
ვექტო ის ტოლი იყოს. [პანტ} 
P=(CB  CAB  CA2B ... CAn-1B) 
rangP=k  
>>  
თ მოყვანილია ჩვენ მიერ შედგენილი სისტემის მართვადობის შესწავლის 
ალგორითმი კომპიუტერულ პროგრამა Matlab-ის გარემოში. 
ს აქვს შემდეგი სახე (აქ z=σ): 
1=2; z2=2; z3=2; R=8; T=298 
R*T 
A=[-1 0 0;0 -1 0;0 0 -1] 
B=[k2, 0, 0, k3, k4, k5, 0 1, k12;0, 0, k14, 0, 0, 0, 
k15, k16, 0, -k17] 
 
იმის
რის განზომილებ
ქვემო
 
შესაბამის m ფაილ
 
z
k1=1;k2=1;k3=1;k4=z1*R*T;k8=1;k9=1;k13=1;k14=1;k5=z1*R*T; k6=z1*R*T; 
k7=1;k10=z2*R*T;k11=z2*R*T;k12=z2*R*T; 
k15=z3*R*T;k16=z3*R*T;k17=z3*
, 0, -k6, k7; 0, k9, 0, k3, k4, k10, 0, 0, -k1
co=ctrb(A,B) 
controllability=rank(co) 
 
 
გამოთვლების შედეგები: 
z3 = 
     2 
 42
T = 
   298 
k17 = 
     0    -1     0 
     0     0    -1 
B = 
         1           0           0           1        4768        4768 
         0           0           1           0           0           0 
8        4768 
Columns 1 through 6  
         1           0           0           1        4768        4768 
   1        4768        4768 
  0           0           1           0           0           0 
 
        4768 
A = 
    -1     0     0 
  Columns 1 through 6  
 
  
           0           1           0           1        4768        4768 
  
 
  Columns 7 through 10  
 
           0           0       -4768           1 
           0           0       -476
        4768        4768           0       -4768 
 
co = 
 
  
  
           0           1           0        
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  Columns 7 through 12  
0           0       -4768           1          -1           0 
0           0       -4768        4768           0          -1 
      4768        4768           0       -4768           0           0 
umns 13 through 18  
-1       -4768       -4768           0           0 
-1       -4768       -4768           0           0 
 0           0           0       -4768       -4768 
  
      4768          -1           1           0           0           1 
Columns 25 through 30  
 0           0       -4768           1 
      4768        4768           0           0       -4768        4768 
           0       -4768 
. rangW=3 და სისტემის მართვადობის კრიტერიუმის თანახმად 
გამოკვლეული სისტემა მართვადია. 
 
           
           
  
 
  Col
           0          
           0          
          -1          
 
  Columns 19 through 24
  
        4768       -4768           0           1           0           1 
           0        4768           0           0           1           0 
 
  
        4768        4768          
  
           0           0        4768        4768
controllability = 
     3 
 
>> ე.ი
>> 
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3.4 სისტემის დაკვირვებადობის განსაზრვრა 
 აუცილებელი და საკმარისია, რომ 
დაკვი ექტორის განზომილების ტოლი 
იყოს. [2,39} 
( AT)n-1CT) 
ვემოთ მოყვანილია ჩვენ მიერ შედგენილი სისტემის დაკვირვებადობის 
შესწავ ტერულ პროგრამა Matlab-ის გარემოში. 
=[1 0 0 ; 0 1 0;0 0 1;1 0 -1;0 1 -1] 
     0     0    -1 
 
C = 
     1     0     0 
     0     1     0 
 
 იმისათვის, რომ სისტემა  იყოს დაკვირვებადი, 
რვებადობის მატრიცის რანგი მდგომარეობის ვ
 
Q=(CT  ATCT  (AT)2CT ...
rangQ=n  
 
ქ
ლის ალგორითმი კომპიუ
 
შესაბამის m ფაილს აქვს შემდეგი სახე: 
A=[-1 0 0;0 -1 0;0 0 -1] 
C
ob=obsv(A,C) 
observability=rank(ob)  
 
გამოთვლების შედეგები: 
>>  
A = 
 
    -1     0     0 
     0    -1     0 
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     0     0     1 
     1     0    -1 
   1     0     0 
     0     1     0 
     0     0     1 
   1     0    -1 
   0    -1     0 
   0     0     1 
     1    -1 
 
> ე.ი. rangQ=3 და სისტემის დაკვირვებადობის კრიტერიუმის თანახმად 
გამოკვლეული სისტემა დაკვირვებადია. 
 
I V  თ ა ვ ი  
     0     1    -1 
 
ob = 
  
  
     0     1    -1 
    -1     0     0 
  
     0     0    -1 
    -1     0     1 
     0    -1     1 
     1     0     0 
     0     1     0 
  
     1     0    -1 
     0
 
 
observability =
     3 
 
>
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4.1 კაპილარულ სისტემაში წყლის ფილტრაცია-რეაბსორბციის 
ოთხკომპარტმენტიანი მოდელი 
 
ჩვენ მირ შედგენილია თხკომპარტმენტიანი მოდელი, რომელშიც 
გამოყე ლია სტარლინგის მოდელისაგან პრინციპულად განსხვავებული მიდგომები. 
კერძო ი გათვალისწინებულია ცილის კონცენტრაციის განსხვავება 
უჯრედ ცეში, კაპილარის არტერიულ და ვენურ ბოლოსთან. სტარლინგის 
მოდელ ლია, რომ ცილის კონცენტრაცია უჯრედშორის სივრცეში ყველგან 
ერთნა ნააღმდეგება დღეისათვის არსებულ ცოდნას. 
ამოყოფილია ოთხი კომპარტმენტი: I კაპილარის არტერიული ბოლო, 
II კაპ რი ბოლო, III უჯრედშორისი სივრცეში ცილის კონცენტრაცია 
კაპილ ულ ბოლოსთან, IV უჯრედშორის სივრცეში ცილის კონცენტრაცია 
კაპილ ბოლოსთან. ქვემოთ მოყვანილია სიდიდეები, რომლებიც მოდელში 
ასახავ გომარეობას, შემავალ და გამომავალ პარამეტრებს: 
 
სისტე ეობის ცვლადები:  
 
X 1_წნე ი კაპილარიდან გარეთ, კაპილარის არტერიულ ბოლოში (I დან III 
კომპარ
X 2_წნე ი კაპილარიდან გარეთ, კაპილარის ვენურ ბოლოში (II დან IV 
კომპარტმენტში). 
X 3_წნევა ქსოვილებში, მიმართული გსოვილებიდან გარეთ (III დან I კომპარტმენტში). 
X 4_წნე , მიმართული გსოვილებიდან გარეთ (IV დან II კომპარტმენტში). 
 
 
შემავა ლ
p1_ჰიდროსტატიული წნევა კაპილარის არტერიულ ბოლოში 
p2_ჰიდროსტატიული წნევა კაპილარის ვ ი 
ნებუ
დ მოდელშ
შორის სივრ
ში ჩათვლი
ირია, რაც ეწი
მოდელში გ
ილარის ვენუ
არის არტერი
არის ვენურ 
ენ სისტემის მდ
მის მდგომარ
ვა მიმართულ
ტმენტში). 
ვა მიმართულ
ვა ქსოვილებში
ლი სიგნა ები: 
 
ენურ ბოლოშ
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p3_ჰიდროსტატ
p4_არტერიული წნევის ცვლილ რმა) 
p5_ცენტრალური ვენური წნევის ცვლილება საწყისი მნიშვნელობიდან (ნორმა) 
w1_ორგ ში
ი  მ ა
ნ IV კომპარტმენტში). 
 
დგომარეობის სივრცის მეთოდის გამოყენებით შედგენილია სისტემის მდგომარეობის 
 
 
 
 
იული წნევა ქსოვილში (უჯრედშორის სივრცეში) 
ება საწყისი მნიშვნელობიდან (ნო
ანიზმ  წარმოქმნილი და უჯრედშორის სივრცეში მოხვედრილი ცილა. 
w2_ორგანიზმში (სისხლში) გარედან მოხვედრილი  ცილა. 
w3_ორგან ზმში წარმოქმნილი და სისხლის მიმოქცევაში ოხვედრილი ცილ . 
w4_უჯრედშორის სივრციდან გასული ცილა (ლიმფური სისტემა) 
w5_კაპილარიდან უჯრედშორის სივრცეში გადასული ცილა (I დან III კომპარტმენტში). 
w6_კაპილარიდან უჯრედშორის სივრცეში გადასული ცილა (II და
გამომავალი სიგნალები: 
 
y1=x 1-x 3_ეფექტური ფილტრაციული წნევა  
y2=x 2 -x 4_ეფექტური რეაბსორბციული წნევა 
მ
განტოლებები, A, B და C მატრიცები: 
 
 
 
 
  
 
×
⎟⎟
⎟⎟
⎟
⎠
⎞
⎜⎜
⎜
⎝
⎛
−
−
−
−
⎟⎟⎠
⎞
⎜⎜⎝
⎛
⎟⎟⎠
⎞
⎜⎜⎝
⎛
−
−
⎟⎟
⎟
⎠⎜
⎜⎜
⎜⎜
⎝
⎛
19161514
17161514
121110439
765432
4
3
2
1
4
3
2
1
0000000
000
000
00000
1000
0001
kkkk
kkk
kk
kkkkkk
x
x
x
x
x
x
dt
d
⎜+⎟⎜⎟⎜ −=⎟ 00000100 kx
⎜⎟⎟⎜⎜⎟⎟⎜⎜ −⎟ 000010 kkkkx
⎞
1 k
dt
dx −= 57461554431211 wkwkwkpkpkpkx +−++++
61241111054432928
2 kdx −= wkwkwkpkpkpkx
dt
+−++++
517316215314313
3 wkwkwkpkxkdx −+++−=
dt
619316215314418
4 wkwkwkpkxk
dt
dx −+++−=
 48
( )32154321 wwwwppppp× 54 w
 
 
 
 
ცხრილი №3 
 
 
 
 
 
 
 
 
koeficienti mniSvneloba 
k1 1 
k2 1 
k3 1/8 
k4 1 
k5 σ1RT 
k6 σ1RT 
k7 σ1RT 
k8 1 
k9 1 
  k10 σ2RT 
k11 σ2RT 
k12 σ2RT 
k13 1 
k14 1 
k15 σ3RT 
k16 σ3RT 
k17 σ3RT 
⎟⎟⎜⎜⎟⎜ −⎟⎜
34
0101 xy
⎟⎜×⎟⎟⎜⎜=⎟⎟⎜⎜ 1000 xy
⎟⎟
⎠
⎞⎛⎟⎜⎟⎜ 0010 xy
⎜⎜
⎝
⎟⎜
−
⎟⎜
2
1
3
2
1010
x
y
⎞⎛⎞⎛ 1 0001y
⎟⎜⎟⎜ 0100y
A
B
⎟⎟⎜⎜⎟⎟⎜⎜ 45 ⎠⎝⎠⎝ 6
C
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მოდელის მდგრადობა და ადექვატურობა შესწავლილ იქნა matlab-ისა (Simulink) 
და Matcad-ის კომპიუტერული პროგრამების საშუალებით. მოდელის ბლოკსქემა და 
სტრუქტურული სქემა წარმოდგენილია სქემა №3-4-ზე. სურ 4-ზე წარმოდგენილია 
ოთხკომპარტმენტიანი მოდელი simulink-ის გარემოში. 
 
ემა №3. ოთხკომპარტმენტიანი მოდელის სტრუქტურული სქემასქ
lbqjmbsjt!
!bsufsjvmj!cpmp!
J lpnqbsunfouj
lbqjmbsjt!
!wfovsj!cpmp!
JJ lpnqbsunfouj
mikrocirkulatoruli 
erTeuli 
W2 W3 
P4 P5 
W4 W1 
W5 P1 P2 P3 
vksfeTpsjtj!
tjwsdf!
JJJ!lpnqbsunfouj!
vksfeTpsjtj!
sdf!
JW!lpnqbsunfouj!
W6 
tjw
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 სქემა №4. ოთხკომპარტმენტიანი მოდელის ბლოკ-სქემა 
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 52სურ. 4. მოდელირება simulink-ის გარემოში (ოთხკომპარტმენტიანი მოდელი)
4.2 სისტემის მდგრადობის შესწავლა 
 
ქვემოთ მოყვანილია სისტემის (ოთხკომპარტმენტიანი მოდელი) მდგრადობის 
შესწავლის ალგორითმი კომპიუტერულ პროგრამა Matlab-ის გარემოში. 
 
შესაბამის m ფაილს აქვს შემდეგი სახე: 
 
A=[-1 0 0 0;0 -1 0 0;0 0 -1 0;0 0 0 -1] 
p=poly(A) 
roots(p) 
 
 
>>  
A = 
 
    -1     0     0     0 
     0    -1     0     0 
     0     0    -1     0 
     0     0     0    -1 
 
 
p = 
 
     1     4     6     4     1 
 
 
ans = 
 
  -1.0002           
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  -1.0000 + 0.0002i 
  -1.0000 - 0.0002i 
> 
თ მახასიათებელი განტოლებების ფესვთა 
ნამდვილი ნაწილი უარყოფითია. შესაბამისად, რაუს-ჰურვიცის კრიტერიუმის თანახმად 
. 
 
4.3 სისტემის მართვადობის შესწავლა 
>  
ვემოთ მოყვანილია ჩვენ მიერ შედგენილი სისტემის (ოთხკომპარტმენტიანი 
მოდელ მართვადობის შესწავლის ალგორითმი კომპიუტერულ პროგრამა Matlab-ის 
გარემო
ს აქვს შემდეგი სახე (აქ z=σ): 
=z1*R*T;k8=1;k9=1;k13=1;k14=1;k5=z1*R*T; k6=z1*R*T; 
k7=1;k10=z2*R*T;k11=z2*R*T;k12=z2*R*T;k15=z3*R*T;k16=z3*R*T;k17=z3*R*T; k19=z3*R*T 
=[-1 0 0 0;0 -1 0 0;0 0 -1 0;0 0 0 -1] 
2, 0, 0, k3, k4, k5, 0, 0, -k6, k7 0; 0, k9, 0, k3, k4, k10, 0, 0, -k11, 0, k12;0, 0, k14, 0, 0, 
0, k15, k16, 0, -k17, 0;0, 0, k14, 0, 0, 0, k15, k16, 0, 0, -k19] 
ontrollability=rank(co) 
ამოთვლების შედეგები: 
  -0.9998           
 
>
როგორც მიღებული შედეგიდან ვხედავ
გამოკვლეული სისტემა მდგრადია
ქ
ი) 
ში. 
 
შესაბამის m ფაილ
z1=2; z2=2; z3=2 
R=8; T=298 
k1=1;k2=1;k3=1;k4
A
B=[k
co=ctrb(A,B) 
c
 
 
გ
>>  
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A = 
 
    -1     0     0     0 
   0    -1     0     0 
     0    -1     0 
B = 
 
  Columns 1 through 6  
   0           1           0           1        4768        4768 
         0           0           1           0           0           0 
through 11  
 4768 
o = 
  
     0
     0     0     0    -1 
 
 
 
           1           0           0           1        4768        4768 
        
  
           0           0           1           0           0           0 
 
  Columns 7 
 
           0           0       -4768           1           0 
           0           0       -4768           0       
        4768        4768           0       -4768           0 
        4768        4768           0           0       -4768 
 
 
c
 
  Columns 1 through 6  
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           1           0           0           1        4768        4768 
         0           1           0           1        4768        4768 
       1           0           0           0 
       1           0           0           0 
Columns 7 through 12  
         0           0       -4768           1           0          -1 
8           0        4768           0 
      4768        4768           0       -4768           0           0 
 
         0           0          -1       -4768       -4768           0 
     -4768       -4768           0 
         0          -1           0           0           0       -4768 
  -4768 
         0        4768          -1           0           1           0 
         0        4768           0       -4768           0           1 
4768           0        4768           0           0           0 
     -4768           0           0        4768           0           0 
Columns 25 through 30  
  
           0           0    
           0           0    
 
 
 
  
 
  
           0           0       -476
  
        4768        4768           0           0       -4768           0
 
  Columns 13 through 18  
 
  
          -1           0          -1  
  
           0          -1           0           0           0     
 
  Columns 19 through 24  
 
  
  
       -
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            0           1        4768        4768           0           0 
           0           1        4768        4768           0           0 
68 
         1           0           0           0        4768        4768 
 
 
 
 
           1           0           0           0        4768        47
  
 
  
 Columns 31 through 36  
 
       -4768           1           0          -1           0           0 
       -4768           0        4768           0          -1           0 
           0       -4768           0           0           0          -1 
           0           0       -4768           0           0          -1 
 
  Columns 37 through 42  
 
          -1       -4768       -4768           0           0        4768
          -1       -4768       -4768           0           0        4768
           0           0           0       -4768       -4768           0
           0           0           0       -4768       -4768           0
 
  Columns 43 through 44  
 
          -1           0 
           0       -4768 
        4768           0 
           0        4768 
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controllability = 
> ე.ი. rangW=4 და სისტემის მართვადობის კრიტერიუმის თანახმად 
გამოკვლეული სისტემა მართვადია. 
 
4.4 სისტემის დაკვირვებადობის შესწავლა 
სისტემის (ოთხკომპარტმენტიანი 
მოდელ ი კომპიუტერულ პროგრამა Matlab-
ის გარ
შემდეგი სახე: 
 = 
: 
> 
   0     0     0    -1 
 
     4 
 
>> 
>
  
ქვემოთ მოყვანილია ჩვენ მიერ შედგენილი 
ი) დაკვირვებადობის შესწავლის ალგორითმ
ემოში. 
 
შესაბამის m ფაილს აქვს 
 
A=[-1 0 0 0;0 -1 0 0;0 0 -1 0;0 0 0 -1] 
C=[1 0 0 0; 0 1 0 0;0 0 1 0; 0 0 01;1 0 -1 0;0 1 0 -1] 
ob=obsv(A,C) 
observability=rank(ob) 
A
გამოთვლების შედეგები
>
A = 
    -1     0     0     0 
     0    -1     0     0 
     0     0    -1     0 
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C = 
     1     0     0     0 
   1     0     0 
   0     0     1     0 
     0     0     1 
 
 
 = 
     0     0 
   0     0     1     0 
   1     0    -1     0 
  0 
    0     0    -1 
    -1     0     1 
    0     0     0 
   0     1     0    -1 
     0  
  
     0
     1     0    -1     0 
     0     1     0    -1 
ob
 
     1     0     0     0 
     0     1
  
     0     0     0     1 
  
     0     1     0    -1 
    -1     0     0     0 
     0    -1     0   
     0     0    -1     0 
     0 
    -1     0     1     0 
     0
     1 
     0     1     0     0 
     0     0     1     0 
     0     0     0     1 
     1     0    -1     0 
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    -1     0     0     0 
bservability = 
   4 
და სისტემის დაკვირვებადობის კრიტერიუმის თანახმად 
გამოკვ  დაკვირვებადია. 
V  თ ა ვ ი  
მის ოსმოსური წნევის ცვლილება ცილის სხვადასხვა  
კონცენტრაციის პირობებში 
 
გენილ მოდელში პლაზმაში ოსმოსური წნევა იცვლება ცილის 
კონცენ პირპროპორციულად და ეს ცვლილება ატარებს წრფივ ხასიათს. 
სხვად ტულ კვლევებში კი ნაჩვენებია, რომ პლაზმაში ოსმოსური წნევა 
ცილის ს ცვლილებაზე არაწრფივად რეაგირებს და მისი მნიშვნელობა 
სხვად ების მიერ შედგენილ მათემატიკური მოდელების მიერ 
განსაზ ლობაზე დიდია [26]. დიაგრამაზე №1 მოყვანილია ექსპერიმენტის 
შედეგ ით განსაზღვრული მონაცემები მოწოდებული Landis და 
Pappen
     0    -1     0     0 
     0     0    -1     0 
     0     0     0    -1 
    -1     0     1     0 
     0    -1     0     1 
 
 
o
 
  
 
>> 
ე.ი. rangQ=4 
ლეული სისტემა
 
 პლაზ
ჩვენ მიერ შედე
ტრაციის პირდა
ასხვა ექსპერიმენ
 კონცენტრაციი
ასხვა მკვლევარ
ღვრულ მნიშვნე
ად და მოდელ
heimer-ის მიერ.  
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diagrama #1 
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როგორც დიაგრამიდან №1 ვხედავთ ექსპერიმენტალური და მოდელით 
განსაზღვრული მონაცემები ერთმანეთს ემთხვევა სანამ ცილის კონცენტრაცია პლაზმაში 
მიაღწევს 40გ/ლ-ს, შემდეგ ეს მონაცემები ერთმანეთს შორდება გარკვეული 
კანონზომიერებით. ჩვენ მიერ ამ მონაცემების საფუძველზე დადგენილ იქნა, რომ 40გ/ლ-
ს შემდეგ ოსმოსური წნევა იცვლება დაახლოებით შემდეგი კანონზომიერებით  
 
diagrama #2 
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ოსმოსური წნევა (რეალური) = 
ოსმოსური წნევა (მოდელით განსაზღვრული) ·K 
K=(ცილის კონცენტრაცია - 4) 0.35 
K კოეფიციენტის ცვლილება ცილის კონცენტრაციის ცვლილების პარარელურად 
მოყვანილია დიაგრამაზე №2. კოეფიციენტი K გათვალისწინებული იქნება ჩვენ მიერ 
შედგენილი მოდელის გამოყენებისას_კერძოდ როდესაც ცილის კონცენტრაცია მეტია 40 
გ/ლ-ზე. (ცილის ფიზიოლოგიური მნიშვნელობა პლაზმაში შეადგენს დაახლოებით 73 
გ/ლ-ს). 
V I  თ ა ვ ი  
 შედგენილი მოდელების ადექვატურობის  შესწავლა  
 პირობებში 
 
     სამკ ნ
ფიზიოლოგიურ
ომპარტმე ტიან მოდელში შემავალი სიგნალების ფიზიოლოგიური პარამეტრების 
(ცხრილი 4) შეყვანის შემდეგ მიღებულ იქნა გამომავალი სიგნალების შემდეგი 
მნიშვნელობები (ცხრილი5): 
ცხრილი №4 
maCvenebeli mniSvneloba ganzomileba 
p1 32,5 mm.vwy.sv 
p2 17,5 mm.vwy.sv 
p3 3 mm.vwy.sv 
p4 0 mm.vwy.sv 
p5 0 mm.vwy.sv 
w1 1.8 g/100ml 
w2 4.0 g/100ml 
w3 3.3 g/100ml 
w4 0.01 g/100ml 
w5 0.4 g/100ml 
T 310.15 K 
R 8,31 H· m· K-1· mol-1 
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σ1 1 - 
σ2 0.9 - 
σ3 0.9 - 
!
p1_ჰიდროსტატიული წნევა კაპი
p2_ჰიდ
p3_ჰიდროსტატიული წნევა ქსოვილში (უჯრედშორის სივრცეში) 
p4_ცენტრალური არტერიული წნევა 
w2_ორგანიზმში (სისხლში) გარედან მოხვედრილი  ცილა. 
w3_ორგანიზმში წარმოქმნილი და სისხლის მიმოქცევაში მოხვედრილი ცილა. 
w4_უჯრედშორის სივრციდან გასული ცი ი სისტემა) 
w5_კაპილარიდან უჯ
ცხრილი №5 
ლარის არტერიულ ბოლოში 
როსტატიული წნევა კაპილარის ვენურ ბოლოში 
p5_ცენტრალური ვენური წნევა 
w1_ორგანიზმში წარმოქმნილი და უჯრედშორის სივრცეში მოხვედრილი ცილა. 
ლა (ლიმფურ
რედშორის სივრცეში გადასული ცილა. 
გამომავალი სიგნალი მნიშვნელობა 
X -კაპილარიდან გარეთ მიმართული წნევა (არტერიული 1
ბოლო) 
38.17 
X2-კაპილარიდან გარეთ მიმა 23.17 რთული წნევა (ვენური ბოლო) 
27.54 X3-უჯრედშორისი სივრციდან გარეთ მიმართული წნევა 
X1-X  ეფექტური ფილტრაციული წნევა 3
10.63 
X2-X3 ე ტური რეაბსორბციუ ი წნევა ფექ ლ
-4.37 
 
 
დიაგრამებზე №3 და №5 მოყვანილია სამკომპარტმენტ დელის გამომავალი 
პარამეტ , განსაზღვრულ ink-ის გარემოში. 
 
იანი მო
რები ი simul
 64
       
დიაგრამა №3
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ოთხკომპარტმენტიან მოდელში შემავალი სიგნალების ფიზიოლოგიური პარამეტრების 
(ცხრილი 6) შეყვანის შემდეგ მიღებულ იქნა გამომავალი სიგნალების შემდეგი 
მნიშვნელობები (ცხრილი7): 
ცხრილი №6 
maCvenebeli mniSvneloba ganzomileba 
p1 32,5 mm.vwy.sv 
p2 17,5 mm.vwy.sv 
p3 3 mm.vwy.sv 
p4 0 mm.vwy.sv 
p5 0 mm.vwy.sv 
w1 25 g/100ml 
w2 40 g/100ml 
w3 40 g/100ml 
w4 33 g/100ml 
w5 0.001 g/100ml 
w6 0.9 g/100ml 
T 310.15 K 
R 8,31 H· m· K-1· mol-1 
σ1 1 - 
σ2 0.9 - 
σ3 0.9 - 
 
p1_ჰიდროსტატიული წნევა კაპილარის არტერიულ ბოლოში 
p2_ჰიდროსტატიული წნევა კაპილარის ვენურ ბოლოში 
p3_ჰიდროსტატიული წნევა ქსოვილში (უჯრედშორის სივრცეში) 
p4_არტერიული წნევის ცვლილება საწყისი მნიშვნელობიდან (ნორმა) 
p5_ცენტრალური ვენური წნევის ცვლილება საწყისი მნიშვნელობიდან (ნორმა) 
w1_ორგანიზმში წარმოქმნილი და უჯრედშორის სივრცეში მოხვედრილი ცილა. 
w2_ორგანიზმში (სისხლში) გარედან მოხვედრილი  ცილა. 
w3_ორგანიზმში წარმოქმნილი და სისხლის მიმოქცევაში მოხვედრილი ცილა. 
w4_უჯრედშორის სივრციდან გასული ცილა (ლიმფური სისტემა) 
w5_კაპილარიდან უჯრედშორის სივრცეში გადასული ცილა (I დან III კომპარტმენტში). 
w6_კაპილარიდან უჯრედშორის სივრცეში გადასული ცილა (II დან IV კომპარტმენტში). 
ცხრილი №7 
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გამომავალი სიგნალი მნიშვნელობა 
X1-კაპილარიდან გარეთ მიმართული წნევა (არტერიული 
ბოლო, I დან III კომპარტმენტ
38.95 
ში). 
X2-კაპილარიდან გარეთ მიმართული წნევა (არტერიული 
26.26 
ბო  კომპარტმლო II დან IV ენტში,) 
X3-უჯრედშორისი სივრციდან ეთ მიმარტული წნევა ( გარ III 
31.57 
დან II პარტმენტში) კომ
X3-უჯ შორისი სივრციდან ეთ მიმარტული წნევა (Iრედ  გარ V 
29.25 
დან III პარტმენტში) კომ
X1-X3 ე ტური ფილტრაციულ ნევა ფექ ი წ
7.37 
X2-X4 ეფ ტური რეაბსორბციუ წნევა ექ ლი 
-2.99 
 
 
დ მოდელის გამომავალი 
პარამეტრები, განსაზღვრული simulink-ის გარემოში. 
იაგრამებზე №4 და №6 მოყვანილია ოთხკომპარტმენტიანი 
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diagrama #6 
V I I  თ ა ვ ი   
მოდელების ადექვატურობის შესწავლა სხვადასხვა  
პათოლოგიური მდგომარეობისას 
7.1 გულის უკმარისობა 
როგორც ცნობილია გულის უკმარისობისას ადგილი აქვს გულის კუმშვადი 
ფუნქციის შესუსტებას და ცენტრალური ვენური წნევის ზრდას. შედეგად იცვლება 
სითხის გადანაწილება სისხლსა და ქსოვილებს შორის, ადგილი აქვს ქსოვილების 
შეშუპებას უჯრედშიდა სივრცეში სითხის ჭარბი დაგროვების გამო. (ფილტრაცია 
აჭარბებს რეაბსორბციას. 
სამკომპარტმენტიან მოდელში შემავალი სიგნალების ფიზიოლოგიური 
პარამეტრების  შეყვანის შემდეგ, შეცვლილ იქნა ცენტრალური ვენური წნევის 
მნიშვნელობა და მიღებულ იქნა გამომავალი სიგნალების შემდეგი მნიშვნელობები, 
ვენური წნევის სხვადასხვა ციფრებისას (ცხრილი 9): 
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ცხრილი №9 
გამომავალი სიგნალი ვენური წნევა ვენური წნევა ვენური წნევა 
+2 +4 +6 
40.17 42.17 44.17 X1 
X2 25.17 27.17 29.17 
X3 27.54 27.54 27.54 
X1-X3  12.63 14.63 16.63 
X2-X3  -2.37 -2.37 1.63 
 
 
როგორც ცხრილიდან ვხედავთ ცენტრალური ვენური წნევის ზრდისას მნიშვნელოვნად 
მცირდება ეფექტური რეაბსორბციული წნევა და იზრდება ეფექტური ფილტრაციული 
წნევა შედეგად ადგილი აქვს სხვადასხვა ორგანოში შეშუპების ჩამოყალიბებას, რაც 
თითქმის მთლიანად განსაზღვრავს გულის უკმარისობის სიმპტომოკომპლექსს. 
ოთხკომპარტმენტიან მოდელში შემავალი სიგნალების ფიზიოლოგიური 
პარამეტრების შეყვანის შემდეგ, შეცვლილ იქნა ცენტრალური ვენური წნევის 
მნიშვნელობა და მიღებულ იქნა გამომავალი სიგნალების შემდეგი მნიშვნელობები, 
ვენური წნევის სხვადასხვა ციფრებისას (ცხრილი 10): 
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ცხრილი №10 
გამომავალი სიგნალი ვენური წნევა 
+2 
ვენური წნევა 
+4 
ვენური წნევა 
+6 
X1 40.95 42.94 44.95 
X2 28.26 30.26 32.26 
X3 31.57 31.57 31.57 
X4 29.25 29.25 29.25 
9.37 11.37 13.37 X1-X3 
X2-X4 -0.99 1.01 3.01 
 
როგორც ცხრილიდან ვხედავთ ოთხკომპარტმენტიანი მოდელი, მოცემული 
განოში, 
კომპარ
მდენ და ცილის პრეპარატებს 
(ალბუმინი). მათი გამოყენებით მიიღწევა პლაზმაში ცილის კონცენტრაციის გაზრდა, 
რაც თავის მხრივ გაზრდის ეფექტურ რებსორბციულ წნევას და შედეგად შეამცირებს 
შეშუპებას. 
პარამეტრებით, უფრო მეტად რაგირებს ვენური წნევის ცვლილებაზე. 
ოთხკომპარტმენტიანი მოდელის მნიშვნელოვან უპირატესობად შეიძლება ჩაითვალოს 
ის, რომ მისი საშუალებით შესაძლებელია დავაკვირდეთ წყლის ფილტრაცია-
რეაბსორბციის პროცესს სხვადასხვა ტიპის კაპილარებში, ანუ სხვადასხვა ორ
ტმენტებში ცილის გამავლობის ცვლილების შედეგად (w5, w6). 
გულის უკმარისობის მკურნალობის პროცესში მნიშვნელოვანია ქსოვილებში 
სითხის დაგროვების შემცირება, ამ მიზნის მისაღწევად გამოყენებულ პრეპარატებს 
შორის განსაკუთრებული ადგილი უკავია შარდ
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ჩვენ მიერ შედგენილი მოდელები საშუალებას იძლვა განისაზღვროს პლაზმაში 
ცილის კ შვნ  უ ბ ციული 
წნევის გაზრდას და სითხეს გადაიყვანს ქსოვილებიდან სისხლძარღვებში. ცხრილში ¹11 
ნაჩვენები თუ თითქმის როგორ უბრ  რეაბსო ლი წნევ იოლოგიურ 
მნიშვნელობას, გაზრდილი ვენური წნ ირობებში მაში ცილი ენტრაციის 
გაზრდის შედეგად. 
ი №11
ონცენტრაციის ის მნი ელობა, რაც გამოიწვევს ეფექტ რი რეა სორბ
ა უნდება რბციუ ა ფიზ
ევის პ  პლაზ ს კონც
 
ცხრილ
გამომავალი სიგნალი ვენური წნევა +4, პლაზმაში ვენური წნევა +4, 
ცილის კონცენტრაცია 7.3 პლაზმაში ცილის 
კონცენტრაცია 7. 
42.94 44.95 X1 
30.26 32.26 X2 
31.57 35.78 X3 
29.25 33.47 X4 
11.37 9.16 X1-X3 
1.01 -1.2 X2-X4 
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7.2 არტერიული ჰიპერტენზია 
 
ცნობილია, რომ კაპილარებში წნევის ციფრები არტერიულ ჰიპერტენზიაზე 
მნიშვნელოვნად არ რეაგირებს და არტერიული წნევის ცვლილებისას წნევა კაპილარებში 
შედარებით მუდმივია, (შეიძლება შეიცვალოს 3-5 მმ.ვწყ.სვ-ით). გამოვიკვლიოთ ჩვენ 
მიერ შედგენილი მოდელების საშუალებით წყლის ფილტრაცია-რეაბსორბციის 
პროცესები დაბალი და მაღალი არ ვის პირობებში (150-190 და 105-80 
მმ.ვწყ.სვ). ცხრილი №12 
ცხრილი №12. სამკომპარტმენტიანი მოდელი 
ტერიული წნე
გამომავალი 
სიგნალი 
საშ. არტერიული საშ. არტერიული საშ. არტერიული 
წნევა 170 წნევა   190 წნევა 85  
41.19 43.69 36.9 X1 
26.19 28.69 21.19 X2 
29.03 29.03 29.03 X3 
12.6 14.66 7.16 X1-X3  
-2.84 -0.34 -7.84 X2-X3  
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ცხრილი №13. ოთხკომპარტმენტიანი მოდელი 
გამომავალი 
სიგნალი 
საშ. არტერიული ს . არტერიული აშ საშ. არტერიული 
წნევა 170 წნევა   190 წნევა 85  
X1 4.45 43.95 36.45 
X2 27.73 30.23 22.73 
X3 31.57 31.57 31.57 
X4 30.29 30.29 30.29 
X1-X3  9.87 12.37 4.87 
X2-X4 
 
-2.55 -0.05 -7.55 
 
როგორც ცხრილებიდ ედავთ არტერიუ ევის ცვლილება რი წნევის 
ცვლილებაზე ბევრად ნაკლე ოქმედებას ახდე ის ფილტრაცი ორბციის 
პრო ე  მიკროცირკულატორულ სისტემაში. რამებზე №7-8 სახულია 
მოდელების გამომავალი პარამეტრები სტაციონარულ რეჟიმში. 
ან ვხ ლი წნ . ვენუ
ბ ზემ ნს წყლ ა- რებს
ც სზე დიაგ გამო
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7.3 გაუწყლოვნება 
 
გაუწყლოვნება ვითარდება სითხის დიდი რაოდენობით დაკარგვის შემთხვევში 
სხვადასხვა პათოლოგიური მდგომარეობისას (ფაღარათი, პირღებინება და სხვ.) სითხის 
დაკარგვის შემთხვევაში ადგილი აქვს სისხლში ცილის კონცენტრაციის მნიშვნელოვან 
ზრდას. შევისწავლოთ სამკომპარტმენტიანი მოდელის გამოყენებით წყლის 
ფილტრაცია-რეაბსორბციის პროცესი გაუწყლოვნების პირობებში (ცხრილი №14).  
ცხრილი №14. სამკომპარტმენტიანი მოდელი 
გამომავალი ცილის ცილის ცილის 
სიგნალი კონცენტრაცია კონცენტრაცია კონცენტრაცია 
პლაზმაში 73 გ/ლ პლაზმაში 76 გ/ლ  პლაზმაში 79 გ/ლ 
38.69 38.69 38.69 X1 
23.69 23.69 23.69 X2 
29.03 31.12 33.24 X3 
9.66 7.56 5.45 X1-X3  
-5.34 -7.44 -9.55 X2-X3  
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ცხრილი №15. ოთხკომპარტმენტიანი მოდელი 
გამომავალი ცილის ცილის ცილის 
სიგნალი კონცენტრაცია 
პლაზმაში 73 გ/ლ 
კონცენტრაცია 
პლაზმაში 76 გ/ლ  
კონცენტრაცია 
პლაზმაში 79 გ/ლ 
X1 38.95 38.95 38.95 
X2 26.26 26.26 26.26 
X3 31.57 33.67 35.78 
29.25 31.35 33.47 X4 
X1-X3  
7.37 5.28 3.16 
X2-X4  
-2.99 -5.09 -7.2 
 
 
როგორც ცხრილები ხედავთ  სითხ დი რაოდენობი კარგვისას 
ადგილი აქვს პლაზმის  წნევის ნელოვან წრდას ც იწვევს 
ქსოვილებიდან სისხლძარრვებში სისთხის გადასვლას, რაც კომპენსატორული 
მექანიზმია, ამ საშუალებით ანიზმი ცდილო ინარჩუნოს არტერიული წნევა, 
რომელიც ეცემა სითხის დაკარგვის შემთხვევაში. დიაგრამებზე №9-10 გამოსახულია 
მოდელების გამომავალი პარამეტრები სტაციონარულ რეჟიმში. 
 
დან ვ ის დი თ და
 ონკოზური მნიშვ  რა
 ორგ ბს შე
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თ ა ვ ი  V I I I  
მიღებული შედეგების განხილვა 
 
მიკროცირკულატორული სისტემის შესწავლა მათემატიკური მოდელირების 
საშუალებით ძალიან აქტუალური საკითხია. კაპილარული სისტემის ადექვატური 
მათემატიკური მოდელი საშუალებას მისცემს მკვლევარებს და მედიკოსებს 
დააკვირდნენ მათში მიმდინარე პროცესებს სხვადასხვა პირობებში, გაკეთონ ჩარევის 
ეფექტურობის პროგნოზი. 
ჩვენ მიერ შედგენილია კაპილარულ სისტმაში მიმდინარე წყლის ფილტრაცია-
რეაბსორბციის მოდელი მართვის თეორიაში კარგად ცნობილი მდგომარეობის სივრცის 
მეთოდისა და კომპარტმენტული მოდელირების გამოყენებით. მოდელის საფუძველს 
წარმოადგენს სტარლინგის მიერ მოწოდებული ჰიპოთეზა წყლის ფილტრაცია-
რეაბსორბციის პროცესის შესახებ. აგრეთვე მოდელში განხორციელებულია სტარლინგის 
მოდელისაგან განსხვავებული მიდგომები.  
სტარლინგის მოდელში წყლის ცვლის პროცესში კაპილარებსა და ქსოვილებს 
შორის ძირითადად ოსმოსური და ჰიდროსტატიკური წნევის მნიშვნელობები 
მონაწილეობს. გამოვლინდა, რომ ორგანიზმში ოსმოსური წნევა არ იცვლება ცილის 
კონცენტრაციის პირდაპირპროპორციულად და მისი ცვლილება გარკვეულ ფარგლებში 
არაწრფივია და ოსმოსური წნევა (რეალური) მნიშვნელოვნად განსხვავდება 
მათემატიკური მოდელების მიერ განსაზღვრული წნევისაგან. ჩვენ მიერ შედგენილ 
მოდელებში გათვალისწინებულია ეს არაწრფივობა. ლიტერატურაში არსებულ 
მონაცემებზე დაყრდნობით  გამოთვლილია კოეფიციენტი, რომელიც განაპირობებს 
ოსმოსური წნევის ცვლილების ასეთ კანონზომიერებებს. კერძოდ დადგენილია, რომ 
პლაზმის ოსმოსური წნევის ცვლილება, გარკვეული ცილის კონცენტრაციის (40გ/ლ) 
ზემოთ, იცვლება ცილის კონცენტრაციის მიმართ წრფივად, ხოლო შემდეგ 
ექსპერიმენტალური მონაცემები შორდება მოდელით განსაზღვრულს კოეფიციენტით:  
KKK=(ცილის კონცენტრაცია - 4). 0.35   
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აგრეთვე სტარლინგის მოდე ია, რომ უჯრედშორის სივრცეში 
ცილის კონცენტრაცია ყველ კვლევებში კი გამოიკვეთა, 
რომ კაპილარის არტერიულ ბოლოში ცილის კონცენტრაცია რამოდენიმეჯერ მცირეა 
ვიდრე ვენურ ბოლოში.  
ყოველ
ა  ე
ოთხკომპარტმენტიანი მოდელი საშუალებას მოგვცემს 
შევისწ
მ
ტურაში არსებულ ექსპერიმენტალურ 
მონაცე
რ  ს
ვე
გ ყ
ვ
ს ცვლილებით. აგრეთვე შეიძლება მოდელის 
ლში დაშვებულ
გან ერთნაირია. ბოლო წლების 
ივე ამის გათვალისწინებით ჩვენ მიერ შედგენილ იქნა ოთხკომპარტმენტიანი 
მოდელი სადაც გათვალისწინებულია უჯრედშორის სივრცეში ცილის კონცენტრაციის 
ასეთი ცვლილებები, რაც განპირობებული  კაპილარის გამავლობით ცილ ბის მიმართ. 
როგორც ცნობილია კაპილარის გამავლობა იზრდება არტერიული ბოლოდან ვენური 
ბოლოსაკენ. შესაბამისად 
ავლოთ წყლის მიმოცვლის პროცესები  კაპილარებში ცილის მიმართ სხვადასხვა 
გამავლობით-ანუ სხვადასხვა ორგანოს მიკროსისხლძარღვები და მათში მიმდინარე 
ფილტრაცია-რეაბსორბციის პროცესები. 
შესწავლილია შედგენილი ოდელების მდგრადობა, დაკვირვებადობა და 
მართვადობა. ფიზიოლოგიური პარამეტრების შეყვანის შემდეგ გამოვლინდა 
მოდელების ადექვატურობა ლიტერა
მებთან, უმნიშვნელო ცდომილებით. გამოვლინდა, რომ ოთხკომპარტმენტიანი 
მოდელის მიერ გნსაზღვრული პარმეტ ები უფრო ახლოს არის ექ პერიმენტალურ 
მონაცემებთან, თუმცა მიგვაჩნია, რომ საჭიროა მისი უფრო დეტალური შესწავლა და 
აპრობირება მედიკო-ბიოლოგიურ დაწესებულებაში.  
აგრეთ  შესწავლილია მოდელების მიერ განსაზღვრული პროცესები სხვადასხვა 
პათოლოგიური პროცესების შემთხვევაში_არტერიული ჰიპერტენზია, არტერიული 
ჰიპოტენზია, გულის უკმარისობა, აუწ ლოვნება. გამოვლინდა, რომ მოდელების 
საშუალებით შესაძლებელია დავაკვირდეთ წყლის ფილტრაცია-რეაბსორბციის პროცესს 
მაღალი ცენტრალური ვენური წნევის პირობებში. ნაჩვენებია, რომ მოდელი 
განსაზღვრავს ვენური წნევის იმ მნიშვნელობებს, რომლის შემდეგ ადგილი აქვს 
ქსოვილების შეშუპებას. ოთხკომპარტმენტიანი მოდელი საშუალებას გ აძლევს 
დავაკვირდეთ შეშუპების ჩამოყალიბებას სხვადასხვა ორგანოს ქსოვილებში_ ცილების 
მიმართ კაპილარების გამავლობი
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საშუალ
ა კაპილარებში შედარებით მუდმივია არტერიული წნევის 
გ
ას სხვადასხვა პათოლოგიური მდგომარეობის 
თანაარ უ ა
გა ე
ებით გავაკეთოთ ძალიან მნიშვნელოვანი პროგნოზი გულის უკმარისობის 
პირობებში ცილის პრეპარატებითა და შარდმდენებით მკურნალობისას. 
მოდელების შესწავლისას მაღალი და დაბალი არტერიული წნევის პირობებში 
გამოვლინდა, რომ წნევ
ცვლილების ფართო დიაპაზონში, რაც მთლიანად ემთხვევა ლიტერატურაში არსებულ 
მონაცემებს. 
გაუწყლოვნების პირობებში მოდელები განსაზღვრავენ ეფექტური 
რეაბსორბციული წნევის ზრდას, რაც შესაძლებელია გამოყენებულ იქნას 
გაუწყლოვნებისას ორგანიზმში სითხის შეყვანის შედეგების პრო ნოზირებისათვის. 
მოდელები შესაძლოა გამოყენებულ იქნას სხვადსხვა პათოფიზიოლოგიური 
მდგომარეობებზე დაკვირვების მიზნით, აგრეთვე მნიშვნელოვანია ის ფაქტი, რომ 
მოდელები შესაძლოა გამოყენებულ იქნ
სებობის შემთხვევაში. მაგ: გ ლის უკმარისობა და არტერიული ჰიპოტენზი  ან 
ჰიპერტენზია, უწყლოვნება და არტერიული ჰიპოტ ნზია და სხვ. 
 
დ ა ს კ ვ ნ ე ბ ი  
 
 შედგენილი სამკომპარტმენტიანი და ოთხკომპარტმენტიანი მოდელები ადექვა-
ტურად ასახავს კაპილარულ სისტემაში წყლის-ფილტრაცია რეაბსორბციის 
პროცესებს ფიზიოლოგიურ პირობებში.  
 მოდელების შედარებითი ანალიზისას გამოვლინდა მათ მიერ განსაზღვრული 
პარამეტრებს შორის მცირედი განსხვავებები. ოთხკომპარტმენტიანი მოდელის 
მიერ განსაზღვრული სიდიდეები უფრო ახლოს არის ლიტერატურაში არსებულ 
ექსპერიმენტალურ მონაცემე თან.  ბ
 მოდელები საშუალებას გვაძლევს დავაკვირდეთ ქსოვილების შეშუპების პროცესს 
გულის კმარისობი ას, აგრეთვე გულის უკმარისობის სამკურნალოდ გ რკვეული 
მედიკამენტების გამოყენებისას (შარდმდენები, ცილის პრეპარატები, ნიტრატები), 
გვაძლევს საშუალებას განისა ღვროს მათი დოზადამ კიდებულ  ეფექტი, 
 უ ს ა
ზ ო ი
სხვადასხვა ცენტრალური ვენური წნევის პირობებში. 
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 მოდელები საშუალებას გვაძლევს დაკვირდეთ ქსოვილრებში წყლის მიმოცვლის 
პროცესებს არტერიული ჰიპერტენზიისა და ჰიპოტენზიის პირობებში. მოდელის 
ების ფართე დიაპაზონში, მოდელი განსაზღვრავს კაპილარში წნევის 
მიერ განსაზღვრული წნევა კაპილარულ სისტემაში მაღალი და დაბალი 
არტერიული წნევის პირობებში, მთლიანად ემთხვევა ლიტერატურაში მოყვანილ, 
ექპერიმენტის შედეგად მიღებულ მონაცემებს. კერძოდ არტერიული წნევის 
ცვლილ
ძალიან მცირე ცვლილებებს. 
 ოთხკომპარტმენტიანი მოდელი რომე შიც გათვალისწინებულია სხვადასხვა 
კაპილარების გამავლობა ცილების მიმართ, (რაც უგულვეყოფილია სტარლინ
 , ლ
გის 
მოდელში) საშუალებას გვაძლევს დავაკვირდეთ ფიზიოლოგიურ და 
პათოლოგიურ პროცესებს სხვადასხვა ორგანოს ქსოვილებში, კაპილარის 
გამავლობის ცვლილების გზით (სხვადასხვ ორგანოს კაპილარები ხასიათდებიან 
სხვადასხვა ხარისხის გამავლობით). 
 შესწავლილია მოდელების ადექვატურობა გაუწყლოვნების პირობებში. მოდელი 
საშუალებას მისცემს მკვლევარებს დააკვირდნენ წყლის მიმოცვლის პროცესს 
გაუწყლოვნებისას. შესაძლებელი  გაუწყლოვნებისას ორგანიზმში 
შესაყვანი წყლის რაოდენობა.  
ა განისაზღვროს
 შედგენილი მოდელები საშუალებას გვაძლევს დავაკვირდეთ მიკროცირკულა-
ტორულ სისტემაში წყლის მიმოცვლის პროცესებს სხვადასხვა პათოლოგიური 
მდგომარეობისას და აგრეთვე მათი თანაარსებობისას. 
 შედგენილი მოდელები საშუალებას გვაძლევს დავაკვირდეთ მიკროცირკუ-
ლატორულ სისტემაში წყლის მიმოცვლის პროცესებს, სხვადასხვა სამკურნალო 
პრეპარატების შეყვანისას, მათი ეფექტების გარკვეული პროგნოზირებით. 
 
პრაქტიკული რეკომენდაციები 
 
 მნიშვნელოვანად მიგვაჩნია ჩვენ მიერ შედგენილი მოდელების გამოყენება 
ბილოგებისა და მედიკოსების მიერ, კაპილარულ სისტემაში სხვადასხვა 
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პირობებში, წყლის ფილტრაცია-რეაბსორბციის პროცესებზე დაკვირვების 
მიზნით. 
 
 მნიშვნელოვანად მიგვაჩნია მოდელების გმოყენება კლინიკურ პრაქტიკაში, 
გულის უკმარისობის მართვისას, სხვადასხვა სამკურნალო საშუალების ეფექტის 
გარკვეული პროგნოზირების მიზნით. 
 
 მნიშვნელოვანად მიგვაჩნია შედგენილი მოდელების გამოყენება კლინიკურ 
პრაქტიკაში, გაუწყლოვნების, ჰიპოპროტეინემიის, არტერიული ჰიპერტენზიის 
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პროგნოზირების მიზნით. 
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